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Die vorliegende Arbeit beschäftigt sich mit der Oberflächenanpassung von 
Polymeren für mikrofluidische Kanal- und Sensorsysteme sowie mit der 
Erstellung und Anwendung dieser Systeme auf biologische Proben. Die 
Oberflächenstrukturierung und Funktionalisierung stellen wichtige Aspekte bei 
der Fabrikation funktionaler Mikrosysteme dar. Neben der Anpassung der 
Benetzungseigenschaften der Oberflächen auf spezielle Anwendungen ist die 
Funktionalisierung der Oberflächen mit Molekülen essentiell um mikrofluidische 
Systeme zu Reaktor- und Sensorsystemen auszubauen. Die Funktionalisierung der 
Oberflächen erstreckt sich hier von einfachen Metallbeschichtungen als 
Katalysatoren bis zu der im Rahmen dieser Arbeit vornehmlich untersuchten 
Beschichtung mit Proteinen als Vermittler von definierten Wechselwirkungen 
zwischen Zellen und Oberflächen. 
Von besonderem Interesse ist in diesem Zusammenhang die lokale 
Proteinbeschichtung der Oberflächen, welche erlaubt zur gleichen Zeit die 
Wechselwirkungen zwischen einem Zelltyp und verschiedenen Substraten zu 
beobachten. Lokale Proteinbeschichtungen sind nicht nur im Bereich der 
Proteomik von entscheidender Bedeutung, wo sie die parallele Analyse von 
Proteinwechselwirkungen ermöglicht, sondern auch auf vielen Gebieten der 
Zellphysiologie. So wurden im Rahmen der vorliegenden Arbeit 
Mikrokanalsysteme lokal mit Proteinen der extrazellulären Matrix (Kollagen, 
von-Willebrand-Faktor, Fibrinogen sowie Albumin) beschichtet und als 
Modellsystem für die Blutgerinnung in pathologisch veränderten Gefäßen zur 
Anwendung gebracht.  
Eine besondere Herausforderung bei der Proteinbeschichtung von Mikrosystemen 
besteht darin die Oberflächen nicht nur mit den Proteinen zu beschichten, sondern 
zugleich die physiologische Funktion der Proteine über den gesamten Prozess der 
Systemintegration zu erhalten. Dies kann zum einen durch eine Anpassung der 
Integrationsprozesse erfolgen, so dass nach der Beschichtung der Oberflächen 
keine Prozesse mehr durchzuführen sind, die auf Proteine denaturierend wirken, 
oder, wie im folgenden eingeführt, durch die lokale Beschichtung der Oberflächen 
in den bereits vollständig integrierten Systemen. 
Neben der Etablierung der photolithograpischen Prozesse zur Erstellung von 
mikrofluidischen Systemen behandelt die Arbeit auch die nanoskalige 
Strukturierung der Oberflächen auf der Nanometerskala mittels der akustischen 
Kraftmikroskopie, eines speziellen Modus der rasterkraftmikroskopischen 
Manipulation. Durch die Einführung einer akustischen Anregung über die Probe 
anstelle der Anregung über den Federbalken des Kraftmikroskops wurde hier eine 
bessere Kontrollierbarkeit des Manipulationsprozesses erreicht. 
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Die lokale Veränderung der Oberflächeneigenschaften der für die Herstellung der 
Systeme verwendeten Materialien ist ein weiteres wichtiges Themengebiet. 
Besonderes Augenmerk wurde hier auf die Bearbeitung der Oberfläche des in der 
Mikrosystemtechnik breit eingesetzten Photolackes SU-8 sowie von 
Glasoberflächen gerichtet, da diese für biomedizinische Anwendung breite 
Verwendung finden. Dabei wurde nicht nur die physikalisch-chemische 
Veränderung des Materials untersucht, sondern auch die Auswirkungen der 
Materialveränderung auf seine Biokompatibilität analysiert. Der Untersuchung der 
Auswirkungen von Plasmabehandlung auf die behandelten Oberflächen kam 
dabei große Bedeutung zu, da die Plasmabehandlung ein wesentliches Verfahren 
für die Anpassung der Benetzbarkeit der Oberflächen ist, und somit auch als 
Vorbehandlung für die Beschichtung mit Proteinen zum Einsatz kommt. 
Für die lokale Proteinbeschichtung selbst wurden zwei verschiedene Verfahren 
etabliert. Zum einen Mikrokontaktdruck für reversibel verschlossene Systeme, da 
der Mikrokontaktdruck zulässt, praktisch beliebige Strukturen auf die Oberfläche 
zu drucken und beim reversiblen verschließen der Systeme keine die Proteine 
denaturierenden Prozesse zum Einsatz kommen. 
Zum anderen die lokale Abscheidung von Proteinen aus laminaren Strömungen  
für die Beschichtung bereits irreversibel verschlossener Mikrostrukturen. Hier 
wurde durch die Erstellung spezieller Kanalgeometrien die räumlich begrenzte 
Beschichtung von Mikrokanälen ermöglicht. Die proteinbeschichteten Kanäle 
wurden im Anschluss als Modellsysteme für die Untersuchung von 
Gerinnungsprozessen im menschlichen Gefäßsystem eingesetzt. 
Abschließend wurden im Rahmen der Arbeit erstellte Sensorsysteme dazu 
verwendet die rheometrischen Eigenschaften von biologisch relevanten 
Flüssigkeiten zu bestimmen sowie die Anlagerung von Zellen an 
proteinfunktionalisierte Blattfedersensoren in physiologischer Umgebung 
nachzuweisen. Der Nachweis der Anlagerung von Zellen an die 
Blattfedersensoren stellt dabei einen ersten Schritt in Richtung paralleler Analyse 




Die Miniaturisierung elektronischer Schaltkreise war eine der Triebfedern der 
wirtschaftlichen und technologischen Entwicklung der vergangenen 50 Jahre. 
Durch die Integration elektronischer Schaltkreise auf Halbleiterchips wurden die 
heute üblichen Prozessoren und Speicherchips mit ihren Milliarden von Speicher- 
und Rechenschaltkreisen ermöglicht, die die massenhafte Verarbeitung von Daten 
erlauben. Nur hierdurch können heute hoch komplexe Berechnungen und 
Simulationen, wie sie beispielsweise bei der Ab-initio-Kalkulation von Molekülen 
in der physikalischen Chemie oder bei der Finite-Elemente-Simulation von 
Bauteilen in den Ingenieurwissenschaften erforderlich sind, nutzbar gemacht 
werden. Ein ähnlicher Nutzen wird auch von mechanischen und fluidischen 
Mikrosystemen erhofft, die seit nunmehr 20 Jahren einen wesentlichen Aspekt der 
Forschung auf dem Gebiet der Mikrosystemtechnik darstellen. Die Systeme sollen 
dabei durch Integration von Sensoren und Aktuatoren eine Brücke von der 
Elektronik zur Umwelt schlagen. Mikroelektromechanische Systeme (MEMS) 
sind bereits in einem Stadium angelangt, das ihre industrielle Verwendung 
ermöglicht. Sie finden in zahlreichen kommerziellen Produkten Anwendung, so 
beispielsweise als Beschleunigungssensoren in Airbagsystemen, als Druckköpfe 
in Tintenstrahldruckern oder, in Kombination mit optischen Bauteilen, als 
mikrooptische Systeme in Handykameras. In Zukunft sollen in der Entwicklung 
befindliche, schluckbare oder injizierbare, selbstangetriebene Kameras die 
medizinische Diagnostik revolutionieren (Kim 2001), mechanische Datenspeicher 
durch massive Parallelverarbeitung riesige Speicherdichten ermöglichen 
(Lutwyche 2000, Vettiger 2000) und mikroskopische Flüssigsysteme chemische 
und biologische Analysen vereinfachen und beschleunigen (Manz 1990, 
Wilding 1994, Burns 1998, Northrup 1998, Reyes 2002). 
Ein weiteres wesentliches Anwendungsfeld stellt die Entwicklung künstlicher 
Nasen, d.h. chemischer Sensoren zum Nachweis kleinster Molekülkonzentra-
tionen in Fluiden dar. Dabei werden mikroskopische Blattfedern auf ihrer 
Oberfläche beschichtet, sodass sie die zu detektierenden Moleküle spezifisch 
binden können. Die resultierende Massenveränderung kann dann durch Messung 
der dynamischen Eigenschaften der Blattfedern vermessen werden. Eine weitere 
Anwendung solcher Blattfedern bezieht sich auf die Analyse der rheometrischen 
Eigenschaften newtonscher Flüssigkeiten (Bergaud 2000, Boskovic 2002). Dieses 
Verfahren wurde im Rahmen der vorliegenden Arbeit in ein mikrofluidisches 
System integriert und als eine Anwendung für die Analyse von Zuckerlösungen 
eingesetzt. Zusätzlich wurde die Anwendbarkeit von Blattfedersensoren zur 
Detektion der Zelladhäsion in Flüssigkeiten untersucht. 
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Die Integration solcher Sensorsysteme in mikrofluidische Kanalsysteme ist ein 
wichtiger Schritt bei der Entwicklung sogenannter micro total analysis systems 
(µTAS). µTAS Systeme bestehen aus mehreren komplexen, auf einem Chip 
integrierten Mikrofluidikkomponenten, die nicht nur die Möglichkeit bieten 
chemische oder biologische Reaktionen auf Mikrometerskala ablaufen zu lassen, 
sondern zudem die Reaktion selbst sowie ihre Reaktionsprodukte in situ zu 
vermessen und zu analysieren. Ein besonderes Interesse an der Entwicklung 
solcher integrierten Messsysteme besteht in Hinblick auf biologische und 
medizinische Anwendungen. Hier können µTAS-Systeme die Möglichkeit 
eröffnen die hoch komplexen Prozesse bei der Analyse der DNA und 
Proteinkooperation sowie bei der Untersuchung der Wechselwirkung von Zellen 
mit Oberflächen zu parallelisieren.  
Generell enthalten µTAS vier Bauteilgruppen. Im einzelnen sind dies Ventile zur 
Steuerung des Flusses, Mischer zur gezielten Vermengung verschiedener 
Flüssigkeiten, Reaktoren, in denen Flüssigkeiten unter definierten Bedingungen 
miteinander oder mit örtlich gebundenen Partnern reagieren können, sowie 
Analysatoren, die der Untersuchung der Flüssigkeiten dienen. Diese Baugruppen 
stellen entsprechend ihrer Funktionalität jeweils spezifische Anforderungen an die 
Beschaffenheit der Kanaloberflächen sowie an die Geometrie der Kanalsysteme 
und damit auch an die verwendete Prozesstechnik. Die technische Umsetzung 
dieser Anforderungen befindet sich zu großen Teilen noch im Anfangsstadium. 
Für die Kontrolle der Flüssigkeitsströme mittels Ventilen wurden bereits 
verschiedenste Lösungen, wie die Verwendung von mikroskopischen Bimetall-
streifen oder  mikropneumatischer Ventile in plastischen Polymeren untersucht 
(Shoji 1994, Hosokawa 2000, Go 2004). 
Auf der Mikrometerskala stellte die Mischung von Flüssigkeiten für lange Zeit ein 
großes Problem dar. Aufgrund des strikt laminaren Verhaltens der Flüssigkeiten 
in mikroskopischen Kanälen ist ein turbulentes Mischen, wie es aus makro-
skopischen Experimenten bekannt ist, nicht möglich. Andererseits sind die 
Abmessungen der meisten mikrofluidischen Systeme aber noch zu groß, um die 
diffusive Mischung von Flüssigkeiten effektiv zu nutzen. Daher wurden in den 
vergangenen Jahren zahlreiche Geometrien untersucht, die den Mischprozess über 
die rein diffusive Mischung hinaus beschleunigen sollen. Die in der Literatur 
beschriebenen Systeme reichen von passiven Methoden, die mit Hilfe von 
geometrischen Strukturen ein Strecken und Stauchen der Lagen in der Flüssigkeit 
bewirken und dadurch eine Beschleunigung der Durchmischung erreichen 
(Wang 2002), über die Strukturierung der Kanaloberfläche, die eine Schichtung 
der Flüssigkeit in Lagen bewirkt (Stroock 2002, Stroock 2004, Yang 2004), bis 
hin zu aktiven Systemen, die durch Luftblasen (Garstecki 2005), extern gesteuerte 
Partikel (Mensing 2004) oder mittels akustischer Oberflächenwellen im 
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Mikrosystem Verwirbelungen (Wixforth 2004) erzwingen sollen. Durch die 
vorgestellten Systeme konnte die Zeit zur Mischung von Flüssigkeiten auf bis zu 
ein hundertstel im Vergleich zu einer einfachen Diffusionsstrecke reduziert 
werden. 
Im Vergleich zu den Mischern stellen Reaktoren nur moderate Anforderungen an 
die Geometrie der Systeme. Es genügen meist einfache Verbreiterungen der 
Kanäle um den Flüssigkeiten eine große Fläche für mögliche Reaktionen mit an 
der Oberfläche gebundenen Partnern zu bieten. Demgegenüber besteht aber die 
Notwendigkeit die Temperatur zu regeln und somit chemischen Reaktionen die 
erforderliche Aktivierungsenergie zuzuführen sowie Einfluss auf ihre Reaktions-
geschwindigkeit nehmen zu können (Ehrfeld 1998, Eijkel 1998, Ehrfeld 2000, 
L'Hostis 2000). Insbesondere biochemische Anwendungen, wie die Polymerase 
Kettenreaktion, die der Molekularbiologie erst die Analyse des genetischen 
Materials ermöglichte, benötigen exakt definierte Temperaturverläufe (Wilding 
1994, Cheng 1996, Woolley 1996).  
Auch Analytik-Systeme haben in der Regel nur geringe Anforderungen an die 
Geometrie der Kanäle selbst. Insbesondere optische Sensoren erfordern lediglich 
ausreichende Flächen um die zu analysierenden Substanzen zu beleuchten und das 
resultierende Signal auszulesen (Kamholz 1999, Orth 2003, Ribeiro 2005, 
Wu 2005) genauso wie Elektroden für elektrische Messungen (Ayliffe 1999). 
Größerer Aufwand ist für die Integration mechanischer Sensoren wie 
mikroskopischer Blattfedern aufzuwenden, insbesondere wenn die Sensoren 
direkt im Rahmen der Lithographie in ein Mikrosystem integriert werden sollen. 
Solche auf Blattfedern basierende Sensoren entwickelten sich aus der 
Rasterkraftmikroskopie. Die theoretische Basis für die Verwendung der auch 
Cantilever genannten Blattfedern als Sensoren legten Arbeiten über die 
dynamischen Vorgänge bei der Blattfederbewegung in Fluiden (Sader 1998, 
Aimé 1999) und über den Einfluss externer Anregungen auf die Blattfedern 
(Xu 2007). Die verschiedenen Ansätze Blattfedern als Sensoren zu verwenden 
wurden kürzlich zusammenfassend beschrieben (Ziegler 2004). Dort wurden auch 
maßgeschneiderte Systeme mit integrierten elektronischen Komponenten 
beschrieben (Franks 2002), spezielle verkleinerte Blattfedern für spektroskopische 
Anwendungen (Viani 1999), Blattfederarrays (Battiston 2001) sowie erste 
Ansätze für polymerbeschichtete Blattfedern (Betts 2000) und Vollpolymerblatt-
federn (Calleja 2003). Neben der Entwicklung der Systeme und ihrer vorgenann-
ten Komponenten stellt die Anpassung der Oberflächen eine Kernanforderung bei 
der Entwicklung von Mikrosystemen dar. Außer Silizium und Glas kommen beim 
Aufbau von Mikrosystemen auch Polymere, wie Polyacrylate (PMMA) oder 
Epoxide, zum Einsatz, die alle unterschiedliche Oberflächeneigenschaften 
aufweisen. Diese müssen für die verschiedenen Anwendungen angepasst werden. 
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Ein Ziel der Oberflächenanpassung ist die Verbesserung der Benetzbarkeit. 
Während Glas bereits im natürlichen Zustand eine gute Benetzbarkeit aufweist, 
sind Silizium und insbesondere die Kunststoffe, die in der Mikrosystemtechnik 
zum Einsatz kommen, wesentlich abweisender gegenüber Wasser. Durch die 
kleinen Abmessungen der Mikrosysteme und das daraus resultierende große 
Oberflächen-Volumen-Verhältnis spielen Oberflächeneffekte eine wesentlich 
größere Rolle als in makroskopischen Systemen. Deshalb ist eine Anpassung der 
Benetzbarkeit der Kunststoffe unumgänglich, um eine vollständige Befüllung der 
Mikrosysteme zu gewährleisten. Zahlreiche Studien haben sich mit diesen 
Anpassungen beschäftigt und für verschiedene Materialien nass- und 
trockenchemische Verfahren dafür etabliert (Toth 1994, France 1998, Hillborg 
2000, Hegemann 2003, Zhang 2005). Auch für SU-8, einen Photolack der 1997 
von IBM speziell für die photolithographische Herstellung chemisch hochstabiler 
Mikrostrukturen vorgestellt wurde, wurden dazu Studien veröffentlicht, eine 
vergleichende Bewertung der unterschiedlichen Methoden hinsichtlich 
Wirksamkeit und Auswirkung auf die Morphologie der Oberflächen stand aber 
bisher noch aus (Nordström 2004, Wang 2006, Walther 2007). 
Neben der einfachen Anpassung der Benetzbarkeit ist die Funktionalisierung von 
Oberflächen mit örtlich gebundenen Reagenzien und Katalysatoren von 
entscheidender Bedeutung bei der Entwicklung von Mikroreaktoren und  
–sensoren, insbesondere für biochemische Analysesysteme (Chabinyc 2001, 
Orth 2003). Durch die lokale Beschichtung von Oberflächen mit Proteinen oder 
DNA-Abschnitten werden Sensorsysteme ermöglicht, die hochgradig parallel die 
genetischen Bestandteile einer Testflüssigkeit auswerten können (Bernard 2000, 
MacBeath 2000, Delehanty 2003). Sie stellt daher einen Schlüsselschritt bei der 
Entwicklung von DNA-Analysechips dar. Daneben kann die Oberflächen-
funktionalisierung zudem die Verwendung von Mikrosystemen für zell-
biologische Versuche ermöglichen. Durch die Beschichtung mit verschiedenen 
Proteinen können die Mikrosysteme für die gleichzeitige Untersuchung der 
Zellreaktion auf verschiedene äußere Reize verwendet werden. Die Reaktion der 
Zellen auf verschiedene Oberflächen ist nicht nur in physiologischen Prozessen 
im Körper wesentlich, sondern auch ein wichtiger Faktor der Biokompatibilität 
von Implantaten. Während für den Ablauf physiologischer Prozesse im 
menschlichen Körper die Zell-Protein-Wechselwirkung lebensnotwendig ist, kann 
eine mangelnde Biokompatibilität von Implantaten auf Grund unerwünschter 
Zellanlagerung beispielsweise zu lebensgefährlichen Thrombosen führen. 
In den vergangenen Jahren wurden zahlreiche Mikrosysteme für die 
Untersuchung von Zellen und ihres Verhaltens in Gegenwart von Proteinen 
vorgeschlagen (Strand 2004). Die Arbeiten folgten dabei im Wesentlichen zwei 
Richtungen, der Beschichtung von Oberflächen mit Proteinen auf der einen Seite 
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(Vörös 07) sowie der Bereitstellung von Konzentrationsgradienten in 
Kulturlösungen auf der anderen (Jarnagin 2000, Kirk 2004). 
Zur strukturierten Beschichtung von Oberflächen mit Proteinen existieren neben 
der Strukturierung mit Hilfe von Mikrodüsen (MacBeath 2000, Delehanty 2003), 
wie es aus dem Tintenstrahldruck bekannt ist, vor allem Mikrokontakt-
druckverfahren zur Übertragung von Strukturen auf Oberflächen. Hierfür werden 
die gewünschten Strukturen mit Hilfe photolithographischer Techniken von 
Stempelmastern abgeformt. Nachdem die Stempel mit den entsprechenden 
Proteinlösungen getränkt wurden, können die Strukturen dann durch einfaches 
Aufdrücken auf die Oberfläche auf diese übertragen werden. Ein wesentlicher 
Nachteil dieser Verfahren, besonders im Hinblick auf die Verwendung in 
geschlossenen mikrofluidischen Systemen, besteht darin, dass der Druckvorgang 
vor dem Verschließen der Kanäle durchgeführt werden muss. Da in der Regel der 
Verschluss der Kanäle irreversibel unter Verwendung von chemischen oder 
physikalischen Verbindungsverfahren durchgeführt wird, kann eine 
Denaturierung der Proteine nicht ausgeschlossen werden. Daher ist eine Methode 
zur Beschichtung der Kanalwände erst nach dem Verschließen der Systeme 
wünschenswert.  
Prozesse zur lokalen, lateral strukturierten Beschichtung von Oberflächen im 
geschlossenen System wurden unter anderem im Patent von Vörös et al. (2007) 
beschrieben. Durch das kreuzweise Anordnen von mikrofluidischen Kanälen 
ermöglichen solche Verfahren beispielsweise die Erstellung von Proteinarrays. 
Werden senkrecht zu den, in parallelen Linien aufgebrachten, Proteinen 
verschiedene Antikörper zugegeben, entsteht hierbei eine Matrix von 
Bindungspartnern, wodurch in einem einzigen Versuchsdurchlauf die Effektivität 
vieler Protein-Antikörper-Kombinationen getestet werden kann. 
Diese Verfahren fanden bisher vor allem in der strukturierten Beschichtung 
offener Oberflächen Verwendung und werden als wohletablierte Verfahren in der 
Proteomik angewendet. Für die Funktionalisierung mikrofluidischer Systeme 
wurden dagegen bislang nur wenige Verfahren etabliert. Im Rahmen der 
vorliegenden Arbeit wurden daher mikrometerskalige Flusssysteme mit speziell 
adaptierten Geometrien entwickelt und Verfahren getestet, um diese Systeme für 
verschiedene Anwendungen im Rahmen zellbiologischer und medizinischer 
Fragestellungen zu verwenden.  
Während in heutigen Versuchsanordnungen in der Regel jeweils nur die Antwort 
der in der Probe enthaltenen Zellen auf ein einzelnes Protein erfassbar ist, weist 
die vorliegende Arbeit einen Weg, in räumlich benachbarten Gebieten Zellen 
unterschiedliche Merkmale zu präsentieren. Somit kann die unterschiedliche 
Reaktion der Zellen auf gegebene Reize direkt verglichen werden, ohne 
veränderte Ausgangsbedingungen durch unterschiedliche Versuchsbedingungen 
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zu riskieren. In der vorliegenden Dissertation wurde dieses Verfahren auf die 
Untersuchung des Adhäsionsverhaltens menschlicher Blutplättchen an 
verschiedene Oberflächen angewendet. Die hierbei verwendeten Oberflächen 
umfassen zum einen den in der Herstellung der Systeme verwendeten SU-8, 
sowohl in unbehandelter als auch oberflächenmodifizierter Form, um dessen Bio- 
und Hemokompatibilität abzuklären, zum anderen Proteine aus der extrazellulären 
Matrix – Kollagen,   Albumin und von-Willebrand-Faktor (vWF) – die bei der 
Blutgerinnung eine tragende Rolle spielen. 
Basierend auf den vorgenannten Problemstellungen behandelte die vorliegende 
Dissertation drei Bereiche, die Etablierung von Standardverfahren zur Herstellung 
von mikrofluidischen Kanalsystemen, die Funktionalisierung der Oberflächen 
dieser Systeme zur Vorbereitung spezieller Analysen sowie den Nachweis der 
Anwendbarkeit der erstellten Systeme auf ausgewählte Probleme aus dem 





3 Mikrofluidische Systeme 
3.1 UV-Lithographie 
Die UV-Lithographie ist ein Standardverfahren der Halbleiter- und 
Mikrosystemtechnik. Das Verfahren basiert auf der Übertragung 
zweidimensionaler Strukturen von Masken auf photoempfindliche Polymere. 
Dabei werden die zur Übertragung verwendeten Masken, die in der Regel aus 
Chromstrukturen auf gläsernen Substraten bestehen, meist durch serielle Prozesse 
hergestellt. Am häufigsten werden hierzu rasternde Lasersysteme verwendet, 
wobei die erreichbaren Auflösungen durch die Wellenlänge der Laserlichtquelle 
beschränkt sind. Für höchste Auflösungen, wie sie bei der Erzeugung von Masken 
für die Extrem-UV-Lithographie mit Wellenlängen zwischen 10 und 50 nm 
benötigt werden, existieren Belichtungsanlagen, die mit fokussierten 
Elektronenstrahlen arbeiten. Für die vergleichsweise niedrigen lateralen 
Auflösungen bei der Erstellung von mikrofluidischen Systemen, mit ihren 
Abmessungen von mehreren 10 bis zu einigen 100 µm, ist jedoch die Belichtung 
mit einem Laser-Scanning-System ausreichend. 
Die Prozesse zur Erstellung der Kanalsysteme mussten zunächst in der 
Arbeitsgruppe neu etabliert werden, sodass ein wesentlicher Teil der Arbeit darauf 
verwendet wurde, die lithographischen Prozesse zu optimieren und Prozesse zur 
Verbindung mehrerer Lackschichten einzurichten. Für die Lithographie wurden 
unterschiedliche Fotolacke verwendet und diese auf ihre Tauglichkeit bezüglich 
der Verwendung in mikrofluidischen Systemen überprüft. Zunächst wurde die 
Herstellung der Strukturen mit Novolak-basierten Lacken untersucht. Die Lacke 
gehören zur Klasse der Positivresiste und sind je nach Ausführung als Lacke für 
die Erstellung dicker Schichten bis zu 80 µm in einzelnen Beschichtungsschritten 
etabliert. Bei der Belichtung von Positivphotolacken wird die Struktur eines 
Moleküls im Lack durch die einfallende Strahlung chemisch verändert. Im Falle 
der meisten Novolak-basierten Lacke zerfällt hierbei das Additiv 
Naphtochinondiazid in Indencarbonsäure, die wiederum in Basen gut löslich ist 
Schuster 1991). Da auch die Löslichkeit des gesamten Novolak in basischen 
Lösungen durch dieses Additiv um mehrere Größenordnungen verändert wird, 
erhält man damit einen sehr wirkungsvollen Positivlack. 
Da in der Halbleitertechnik Standardprozesse für die Verarbeitung der Lacke 
vorhanden sind, konnten mit den Novolak-basierten Lacken schnell 
Kanalstrukturen mit Kanalbreiten von 100 µm und Kanaldicken von 10 bis 50 µm 
erstellt werden. Die Auflösung mikroskaliger Strukturen bei der 
Strukturübertragung durch Schattenwurf, wie im Falle der UV-Lithographie 
mittels Masken, ist durch Beugungseffekte begrenzt. Die minimale Strukturgröße 
b, die abbildungstreu erzeugt werden kann und damit die maximal erreichbare  
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Auflösung, hängt dabei sowohl von der verwendeten Wellenlänge des Lichtes als 
auch von der Dicke des belichteten Lackes ab und kann durch die Formel 
 21,5 db λ= ⋅  (1) 
abgeschätzt werden. Hier bezeichnen λ die Wellenlänge des Lichtes und d den 
Abstand zwischen den Oberflächen von Maske und Substrat. Bei einer Lackdicke 
von 10 µm ergibt sich daraus eine theoretisch erreichbare Auflösung von etwa 
2,2 µm, bei 50 µm Lackdicke eine Auflösung von etwa 4,4 µm. Die Auflösungen 
die nach Optimierung der Prozesse standardmäßig erreicht wurden bewegten sich 
in der Nähe dieser theoretischen Werte. 
Abbildung 1 zeigt einen 10 µm Kanal mit integrierten Turbulatoren – prozessiert 
in 10 µm (links) bzw. 50 µm (rechts) dickem Lack. Die Kanalbreite ist durch 
geringfügige Überbelichtung und Überentwicklung um ca. 4% erhöht, die Größe 
der Turbulatoren im selben Maße erniedrigt. Im Bild 1 b) ist zu erkennen, dass die 
Turbulatoren, die in der Kanalmitte angesiedelt wären, durch die beschränkte 
Auflösung nicht mehr im Lack strukturiert werden konnten. Generell war bei 
dicken Schichten eine funktionsfähige Abbildung der Strukturen in den 10 µm 
Kanälen auf Grund der Auflösungsbeschränkung nicht möglich. Die Kanäle 
wurden mit gegossenen PDMS Deckeln reversibel verschlossen und mit 
Flüssigkeiten perfundiert. Hauptnachteil der Strukturierung mittels Lacken auf 
Novolakbasis war die schlechte Beständigkeit gegenüber Lösungsmitteln. Bereits 
nach weniger als einer Minute ergaben sich in Durchflussexperimenten mit 
Wasser-Ethanolmischungen so starke Materialabtragungen, dass die Systeme 
undicht wurden. Zudem sind Novolak-Fotolacke ungeeignet für die Erstellung 
mehrlagiger Systeme, wie sie für 3D Strukturen benötigt werden. 
Abbildung 1: optische Mikroskopiebilder von Kanälen mit Turbulatoren, strukturiert in 
ma-P 100 mit 10 µm (a) bzw. 50 µm (b) Schichtdicke. Die Kanalbreite beträgt 10 µm. Im 
dicken Lack sind die freistehenden Turbulatoren in der Kanalmitte nicht mehr sichtbar. 
 
a b 10 µm 
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Daher wurde im weiteren Verlauf der Arbeit die Herstellung der Flusssysteme auf 
Prozesse mit dem aus Epoxiden bestehenden Negativlack SU-8 umgestellt (Shaw 
02). Im Gegensatz zum Positivprozess wird beim Negativprozess durch den 
Lichteinfall nicht die Löslichkeit der Lacke erhöht, sondern eine Quervernetzung 
der im Lack enthaltenen Moleküle verursacht. Durch diese Quervernetzung 
erreicht der Negativprozess mechanisch sehr belastbare Strukturen 
(Bilenberg 2006). Da zudem bei SU-8 der Prozess der Quervernetzung durch die 
Lichteinstrahlung nur initiiert wird, die weitere chemische Reaktion aber unter 
Wärmezufuhr stattfindet, besitzt SU-8 auch einen sehr hohen optischen Kontrast, 
der besonders große Aspektverhältnisse zwischen Strukturbreite und –höhe 
erlaubt (Lorenz 1997). SU-8 hat sich bei den Negativlacken zu einem der 
Standardlacke für hochfeste mechanische Teile entwickelt (Lin 2002, 
Seidemann 2002, Carlier 2004). Auf Grund seiner chemischen Struktur mit acht 
Epoxy-Gruppen pro Molekül bietet der Lack nach der Aushärtung eine besonders 
große mechanische und chemische Stabilität und ist auch durch nasschemische 
Verfahren kaum angreifbar (del Campo 2007).  
Nachteil des SU-8 ist die komplizierte Prozesstechnik die der Lack erfordert um 
eine gute Adhäsion auf dem Trägermaterial und eine hohe Auflösung zu erreichen 
(Zhang 2001). Im Unterschied zu den vorher besprochenen Novolak-Lacken 
benötigt SU-8 zwei zusätzliche Backprozesse um nach der Belichtung auszu-
härten. Die exakten Prozessparameter beeinflussen dabei die mechanischen 
Eigenschaften des gehärteten Lackes wesentlich. Abbildung 2 zeigt typische 
Artefakte wie sie durch nicht optimal angepasste Prozessparameter bewirkt 
werden. 
Die Verwendung eines zu breiten Wellenlängenbereiches bei der Belichtung kann 
t-topping bewirken. Dieses übermäßige Vernetzen von Photolack an der 
Oberfläche wird durch die starke Absorption von UV-Licht unter 365 nm im SU-8 
bedingt. Die vorzeitige Vernetzung an der Oberfläche bewirkt, dass der Lack 
Abbildung 2: a) REM Bild eines typischen t-toppings; Auf Grund kurzwelliger UV-
Strahlung wird oberflächennaher Lack zu früh ausgehärtet. b) optisches Bild einer Struktur 
in SU-8 mit von der Kante ausgehenden Spannungsbrüchen. 
a b 50 µm 20 µm 
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während der Entwicklung nicht vollständig aus den freizulegenden Strukturen 
herausgelöst werden kann.  
Zu schnelle Temperaturwechsel erzeugen durch ungleichmäßige thermische 
Dehnung Spannungsrisse im Material. Durch langsamere Temperaturwechsel 
sowie die Vermeidung großer zusammenhängender Lackareale können solche 
Störungen vermieden werden. Eine Aufstellung der während der Arbeit 
optimierten Prozesse für die Verarbeitung dicker SU-8 Schichten befindet sich im 
Anhang. 
3.2 Bonding 
Um dreidimensionale Systeme zu ermöglichen, bieten sich verschiedene 
Methoden der Strukturierung an, die kürzlich in einem ausführlichen Review 
zusammen gefasst wurden (Abgrall 2007). Kurz dargestellt lassen sich die 
Prozesse in vier Methoden einteilen, die jeweils entweder auf dem Auffüllen von 
Leerräumen, der Maskierung der vorhergehenden Schichten, auf Lamination oder 
auf lokalisierter Quervernetzung des verwendeten Polymers beruhen. Abbildung 3 
stellt die verschiedenen Verfahren schematisch dar. Nach dem, allen Verfahren 
gemeinsamen, Aufschleudern und Aushärten der ersten Schicht, trennt sich die 
Zweiphotonenpolymerisation (2PP) von den Schichtverfahren. Bei den 
Schichtverfahren – Füllung, Maskierung und Lamination – folgt nach dem 
Aufbringen der ersten Schicht die Strukturierung in Standardprozesstechnik. Nach 
Aushärtung der Schicht werden abhängig vom Prozess entweder die nicht 
ausgehärteten Bereiche mit einer Maske abgedeckt (Maskierung) oder die Schicht 
zunächst entwickelt. Im letzteren Falle werden vor dem Aufbringen der zweiten 
Schicht entweder die Leerräume mit einem leicht löslichen Füllmaterial aufgefüllt 
(Füllung) oder die zweite Lage wird zunächst auf einem separaten Substrat bis 
zum Softbake prozessiert und dann in einem Flip-Chip Prozess auf die bereits 
bestehenden Strukturen aufgebracht (Laminierung). Nach dem Belichten und 
Entwickeln der nun aufgebrachten Schicht kann das Verfahren beliebig oft 
wiederholt werden und dadurch ein System aus vielen Schichten aufgebaut 
werden. Im Gegensatz zu den echten Schichtverfahren wird bei der 2PP 
unmittelbar eine dicke Schicht Photolack auf das Substrat aufgebracht und die 
3D-Struktur direkt in den Photolack geschrieben. Anstelle der Belichtung des 
Lackes durch Maskenlithographie erfolgt hier also eine Quervernetzung durch 
einen Laser. Die Wellenlänge des Lasers liegt dabei weit über derjenigen, die zur 
Vernetzung des Polymers nötig ist. Durch Fokussierung des Lasers im Inneren des 
Polymers treten dort allerdings nichtlineare Effekte auf, die im Fokus zu einem 
Zwei-Photoneneffekt führen und so genügend Energie für die Vernetzung der 
Polymermoleküle bereitstellen. Nach dem Abrastern des gesamten 
Polymervolumens folgt auch hier die Entwicklung des Photolackes auf 
nasschemischem Wege.  
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Alle aufgeführten Verfahren haben spezielle Vor- und Nachteile. Am leichtesten 
realisierbar sind der Füll- sowie der Maskierungsprozess, da hierbei nur 
Techniken zum Einsatz kommen die im Rahmen der Lithographie bereits etabliert 
sind. Jedoch können hierbei prinzipiell keine verschlossenen Hohlräume erzeugt 
werden, da der lösliche Lack nach der Aushärtung aus den nicht belichteten 
Bereichen entfernt werden müsste, von der Entwicklungsflüssigkeit aber nicht 
erreicht werden kann. 
Zudem erfordert die Maskierung eine Bedampfung der Lackoberfläche mit Metall, 
die einen zusätzlichen Prozessschritt bedeutet und nicht immer wünschenswert ist, 
da die Durchsichtigkeit des Materials lokal aufgehoben wird. Auch mit der 2PP 
können keine geschlossenen Hohlräume erzeugt werden, da der im Hohlraum 
vorhandene Lack nicht herausgelöst werden kann. Zudem ist die 2PP als serielles 
Verfahren im Vergleich zu den anderen Techniken wesentlich langsamer und ist 
wegen der benötigten leistungsstarken Laser auch deutlich teurer. Sie bietet aber 
die Möglichkeit nahezu beliebige Strukturen zu erzeugen. Mittels Laminierung 
können hingegen auch abgeschlossene Hohlräume erzeugt werden, da bereits vor 
dem Aufbringen der nächsten Lage alle löslichen Lackreste durch die 
Entwicklung entfernt wurden. In der vorliegenden Arbeit wurden aufgrund der 
Einschränkungen bei der Maskierung und Füllung, sowie dem hohen Aufwand für 
die Einrichtung eines 2PP Systems die benötigten Mehrschichtsysteme auf Basis 
der Laminierung hergestellt. 
Für die Verbindung mehrerer Lackschichten wurden in der Literatur bereits 
verschiedene Verfahren vorgeschlagen. Im Wesentlichen unterscheiden sich die 
Verfahren in der Verwendung eines Haftmittels. Mehrere Artikel diskutieren die 
Verwendung unterschiedlicher Materialien als Verbindungsschicht (L'Hostis 2000, 
Abbildung 3: Schema der unterschiedlichen Prozesse zur Erstellung mehrschichtiger 
Mikrosysteme mit Polymeren. 
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West 2002, Bilenberg 2004), wobei teilweise ausschließlich kapillare Kräfte für 
die Verteilung eines Klebers über die zu verbindenden Flächen verwendet wurden 
(Lin 2002). Da jedoch die Verwendung von Klebstoffen die Gefahr beinhaltet, 
dass feine Strukturen durch einfließenden Kleber verstopft werden, wurde für die 
Verbindung der SU-8 Schichten in dieser Arbeit darauf verzichtet. Die 
Verbindung erfolgte ausschließlich mit Hilfe des prozessierten Fotolackes.  
Zur Verbindung der SU-8 Schichten ohne Haftvermittler bestehen die 
Möglichkeiten die Verbindung vor oder nach der Quervernetzung des Photolackes 
herbeizuführen. Bereits quervernetzter SU-8 erfordert zur Verbindung 
verhältnismäßig große Andruckkräfte und Temperaturen. Blanco et al. (2004) 
schlugen einen Prozess vor, bei dem die zu verbindenden Schichten unter einem 
Druck von 300 kPa für 20 Minuten bei 100 °C verbunden werden.  
 
Tabelle 1: die verschiedenen SU-8 Bondingtypen und ihre Einschränkungen bezüglich der 
Prozessverlässlichkeit, wie sie während der Arbeit auftraten. Verschluss bezeichnet die 
Neigung beim Bonden Hohlräume zu verschließen,  gebondete Fläche bezieht sich auf den 
Anteil der tatsächlich verbundenen Flächen, Zuverlässlichkeit auf die Anfälligkeit des 
Prozesses gegenüber Veränderungen der Parameter. 
 Lin Blanco Jackman 
Bondingtyp Kleber fest auf fest halbfest auf fest 
Verschluss - + o 
Gebondete Fläche + - + 
Zuverlässigkeit o o + 
Abbildung 4: optische Mikroskopiebilder. a) Bruchfläche eines Stapels aus fest auf halbfest 
verbundenen Wafern mit je 10 µm Lack. Die Trennlinie zwischen den beiden Lagen ist nur 
durch die leicht unterschiedliche Absorption der beiden Lagen erkennbar. Zwischen den 
beiden Lagen sind keinerlei Einschlüsse erkennbar. b) Bruchfläche im Bereich von 
Mikrokanälen. Lacklage 1 ist die unstrukturierte erste Lage, auf die die zweite Lacklage 




Wichtige Voraussetzung für die Verbindung mit Hilfe dieses Protokolls ist die 
nicht abgeschlossene Polymerisation der zu verbindenden Schichten, die nur 
schwer zu kontrollieren ist. Obwohl die Methode ein etabliertes Verfahren für die 
Verbindung von SU-8 Schichten ist, konnte sie im Rahmen der Arbeit nicht 
zuverlässig durchgeführt werden. Es kam regelmäßig zu keiner oder nur 
geringfügiger Verbindung der Schichten miteinander. Der Grund für die 
mangelhafte Verbindung ist vor allem beim fehlenden Bonder zu suchen. Die im 
Rahmen der Arbeit hergestellte Low-Cost-Lösung aus einer Kombination von 
Heizplatte und handbetriebener Presse konnte die hohen benötigten Temperaturen 
an der Verbindungsschicht nicht erreichen. Als alternative Verbindungstechnik 
wurden daher Versuche mit nicht quervernetztem Photolack durchgeführt. Das 
Verfahren orientierte sich dabei an einem Protokoll, das bereits in einer früheren 
Arbeit veröffentlicht wurde (Jackman 2001, Li 2003). Nach der Strukturierung der 
SU-8 Schicht auf dem ersten Wafer wurde ein zweiter, durchsichtiger Wafer aus 
Kalknatriumglas oder Pyrex® mit einer Opferschicht beschichtet und danach eine 
Schicht SU-8 auf aufgeschleudert und einem Softbake unterzogen. Nach dem 
Softbake wurden die beiden Wafer im Maskaligner zueinander ausgerichtet, unter 
Vakuum aufeinander gefügt und bei einer Temperatur von 65°C zusammengefügt. 
Anschließend erfolgte die Belichtung. Durch die Verbindung der Wafer bei 
erhöhter Temperatur ergab sich nach der Verbindung eine Durchbiegung der 
Wafer (Warpage) von etwa 0,8 mm über den vollen Waferdurchmesser. Die Ver-
biegung der Wafer ist auf die unterschiedlichen thermischen Ausdehnungs-
koeffizienten von Kalknatron-Glas und Silizium zurückzuführen und könnte 
durch die Verwendung von Borofloat-Glas® nahezu vollständig verhindert 
werden. Da die Durchbiegung für die Erstellung der Systeme dieser Arbeit keine 
wesentlichen Nachteile erbrachte wurde jedoch darauf verzichtet. 
Tabelle 2: mittlere Schälwiderstände, gebondete Flächenanteile, Anteil der Wafer bei denen 
die Schichten zerstörungsfrei getrennt werden konnten und Anzahl der Partikel pro Wafer 
wie sie bei optimaler Parameterwahl für die verschiedenen Bondingtechniken gemessen 
wurden.  γ ist der Schälwiderstand, abond der Flächenanteil auf der optisch eine Verbindung 
zwischen den Lagen festgestellt wurde, ns der Anteil der verbundenen Lagen die ohne 
Beschädigung wieder getrennt werden konnten und N die mittlere Partikeldichte auf der 
Oberfläche. 
 γ abond ns Ν 1/cm2 
SU-8 Fest-fest 0 0,14 ± 0,22 1 0,05 
SU-8 Fest-halbfest 
Vollflächig 
4 J/m2 0,67 ± 0,04 0 0,06 
SU-8 Fest-halbfest 
Strukturiert 
2 J/m2 1 ± 0 0,1 0,002 
PDMS - 0,98 ± 0,02 0,18 0,8 
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Nach der Belichtung wurde der Waferstapel einem PEB unterzogen und der 
Glaswafer vom Stapel abgelöst. Anschließend erfolgte die Entwicklung der 
zweiten SU-8-Schicht. Um Güte und Stärke der Verbindung zu testen wurden 
sowohl der Anteil der tatsächlich verbundenen Fläche durch optische Inspektion 
vermessen, als auch Spaltversuche der verbundenen Wafer durchgeführt. Für die 
Spaltversuche wird zwischen die beiden verbundenen Wafer eine dünne Klinge 
eingeschoben, die die beiden Wafer auseinander drängt. Durch die entstehenden 
Kräfte wird die Verbindung zwischen den beiden Wafern soweit gelöst, bis sich 
zwischen den adhäsiven Kräften in der Verbindungsschicht und den separierenden 
Kräften durch die Spannungen in den Wafern ein Gleichgewicht einstellt. Aus der 
Klingendicke, dem Abstand zwischen Klinge und Separationsgrenze sowie den 




1 1 2 2
4 3 3
1 1 2 216 ( )
kd E d E d




Hier bezeichnen E1/2 und d1/2 jeweils den Youngschen Modulus und die Dicke des 
Wafers 1 bzw. 2, dk die Dicke der Klinge und L den Abstand zwischen 
Klingenkante und Abrissfront. 
Die Ergebnisse der Spaltversuche und Flächenvermessungen für die 
unterschiedlichen verwendeten Bondingmethoden sind in Tabelle 2 zusammen-
gefasst. Die Schälwiderstände vollflächiger Wafer, die mit Spaltversuchen 
ausgemessen wurden, lagen im Mittel bei etwa 4 J/m2 und damit etwa 10 mal 
höher als bereits in einer älteren Arbeit veröffentlicht (Li 2003). Diese erhebliche 
Erhöhung der Bondstärke ist auf zwei Ursachen zurückzuführen. Um einen auf 
die Evakuierung des Zwischenraumes zwischen den Wafern vor dem eigentlichen 
Bonding, die eventuelle Lufteinschlüsse reduziert, zum anderen auf den im 
Vergleich zur älteren Veröffentlichung wesentlich kürzeren Softbake, der einen 
höheren Anteil an Lösungsmittel im Lack belässt und dadurch die Verbindung der 
noch nicht vollständig polymerisierten Lackschichten unterstützt. Der scheinbar 
niedrigere Schälwiderstand bei strukturierten Wafern ist auf die durch die 
Strukturierung verkleinerte Kontaktfläche zwischen den Wafern zurückzuführen. 
Abbildung 5 a zeigt zwei gebondete SU-8 Schichten auf einem Siliziumwafer 
nach einem Spaltversuch. In weiten Bereichen ist es zu einem Ablösen des SU-8 
entlang der Kontaktfläche zum Wafer gekommen. Demgegenüber ist die Terrasse 
im Vordergrund, in deren Bereich die Verbindung zwischen den beiden SU-8 
Schichten gelöst wurde, auf eine kleine Fläche begrenzt. Die Bruchfläche 
senkrecht zur Wafer- und SU-8 Oberfläche zeigt keinerlei Trennlinie zwischen 
den SU-8-Schichten. Die lamellaren Strukturen, die im optischen und 
elektronenmikroskopischen Bild erkennbar sind, sind Brüche, die sich von der 
Lackoberfläche aus durch den Lack ziehen. Die Brüche kommen durch die großen 
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Kräfte zustande, die während des Spaltversuchs auftraten, so dass das SU-8 
Material selbst zersplittert. Diese Befunde bestätigen die hohe Festigkeit der 
Verbindung die durch das halbfest auf fest Verfahren erreicht werden konnte. 
Die optische Inspektion der Bondflächen zeigte eine Abhängigkeit des Anteils der 
verbundenen Fläche von der Topographie der Oberfläche. Bei vollflächigem 
Bonden unstrukturierter Wafer konnten keine Ergebnisse erzielt werden, bei 
denen mehr als 75 % der Waferoberfläche miteinander verbunden waren. Dies ist 
vor allem durch die Reinraumklasse sowie die große Härte des SU-8 begründet. 
Bereits bei einer Unebenheit auf der Waferoberfläche von weniger als 10 µm 
ergaben sich große kreisförmige Areale (bis zu 1,5 cm Durchmesser) in denen 
während des Bondens kein Kontakt zwischen den Wafern hergestellt werden 
konnte. Solche Unebenheiten können sowohl durch Partikel, als auch durch 
Lackverwerfungen erzeugt werden. Im Mittel wiesen die verarbeiteten Wafer 0,06 
Partikel pro Quadratzentimeter auf. 
Demgegenüber war bei der Verbindung strukturierter Wafer auch die vollständige 
Verbindung der zu Verfügung stehenden Bondingfläche möglich. Durch die 
Strukturierung sank die mittlere Anzahl von störenden Unebenheiten auf weniger 
als 0,002 Partikel pro Quadratzentimeter. 
Neben der Verbindung von SU-8 Schichten musste auch ein Verfahren zur 
Verbindung von PDMS Schichten mit PDMS sowie Glas etabliert werden. Ein 
zuverlässiges Verfahren dafür stellt die sauerstoffplasmaunterstützte Verbindung 
dar. Um die Parameter des Verfahrens, bei dem sowohl die Glas- als auch die 
PDMS-Oberfläche mit Sauerstoffplasma aktiviert werden und nach dem 
Zusammenfügen ausgeheizt werden, an die speziellen Erfordernisse der 
vorhandenen Geräte und zu erstellenden Systeme anzupassen, wurden eine Reihe 
von Parametern untersucht, darunter die Dosis der Plasmaaktivierung, die 
Abbildung 5: a) REM Aufnahme an der Bruchstelle eines Spaltversuchs zwischen zwei SU-8 
Schichten.  Im Vordergrund ist ein Bereich erkennbar, in dem die zweite Lage von der 
ersten getrennt wurde. Im Hintergrund verläuft die Bruchfläche ohne Übergang durch 
beide Lagen, die untere Lage beginnt sich vom Wafer zu lösen. b) optisches Mikroskopiebild 
der lamellaren Strukturen wie sie auch im REM Bild auf der Bruchkante zu sehen sind. 
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Temperatur des Ausheizprozesses, sowie der Einfluss der beim Bonding 
wirkenden Kraft. Die Bewertung des Bondingergebnisses musste beim PDMS 
ausschließlich über die verbundene Fläche erfolgen, da die Dicke und hohe 
Elastizität der PDMS Schichten einen Einsatz der Spalttechnik verhinderte. 
Während die Temperatur beim Ausheizen nur einen geringen Einfluss auf das 
Bondingergebnis hatte, sobald eine Mindesttemperatur von 160°C überschritten 
war, war der Einfluss der Aktivierungsdosis weniger sprunghaft. Der Anteil der 
irreversibel verbundenen Fläche erreichte hier einen Maximalwert von etwa 95% 
bei 1 Minute Plasmadauer und 50 W Leistung und fiel bei höheren Dosen schnell 
ab. Bei Aktivierungszeiten über 5 Minuten veränderte sich die Oberfläche des 
PDMS derart, dass keine Verbindung zu PDMS oder Glas mehr hergestellt 
werden konnte. Ähnliche Ergebnisse wurden bereits in einer früheren Studie 
veröffentlicht, wobei ein direkter Vergleich der benötigten Leistung und 
Aktivierungsdauer auf Grund der unterschiedlichen verwendeten Geräte nicht 
möglich ist (Jo 2000). Für die beim Bonding wirkende Kraft konnte im Rahmen 
der durchgeführten Versuche kein wesentlicher Einfluss auf die Verbindungs-
qualität festgestellt werden. Die hohe Anzahl an Teilchen auf den PDMS 
Oberflächen ist dadurch begründet, dass die Bondingversuche nicht unter 
Reinraumbedingungen durchgeführt wurden. Aufgrund der großen Elastizität des 
PDMS wird das Bondingergebnis dadurch aber nicht wesentlich beeinträchtigt. 
 
3.3 Oberflächenstrukturierung auf der Nanometerskala 
Für die Mikrostrukturierung existieren verschiedene Verfahren, die teilweise 
bereits in industrielle Herstellungsprozesse integriert sind, sich zum anderen Teil 
aber noch in der wissenschaftlichen Entwicklung befinden. Während die 
Prozessierung von Oberflächen auf der Skala von wenigen µm bis hinab zu 
weniger als 100 nm mit Hilfe lithographischer Verfahren bereits weit 
fortgeschritten ist und bei der Herstellung integrierter Schaltkreise im 
industriellen Umfeld zu Einsatz kommt, sind Verfahren für die Herstellung 
kleinster Strukturen noch Thema wissenschaftlicher Forschung.  
Hier wurden von verschiedenen Gruppen unterschiedliche Techniken zur 
Manipulation von Oberflächen mit dem Rasterkaftmikroskop (AFM, atomic force 
microscope) vorgeschlagen, die vor kurzem in einem Übersichtsartikel 
miteinander verglichen wurden (Tseng 2005). Der Vorteil der rasterkraft-
mikroskopischen Manipulation, im Vergleich zu optischen oder elektronen-
mikroskopischen Verfahren, ist die Möglichkeit auch nicht leitende Materialien zu 
strukturieren (Fotiadis 2002). 
 Auflösungsbegrenzungen resultieren hierbei einzig aus den Abmessungen der 
verwendeten Sonde sowie aus der Kontrollierbarkeit des Manipulationsprozesses 
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selbst. Eine Reihe von Arbeiten der vergangenen Jahre behandelte den Einfluss 
verschiedener Parameter auf die Mikromanipulation, wie die Härte der 
Sondenspitze (Rank 1997), die Auflagekraft (Gnecco 2002) und den Zustand des 
Probenmaterials (Stark 1998). 
Nachteil der Arbeiten auf Basis quasistatischer Manipulation, d.h. der Manipu-
lation durch einfaches Aufpressen der Abtastnadel des AFM, sind die großen 
lateralen Kräfte, die bei der Manipulation auftreten und unvorhersagbare 
Bewegungen der Sonde verursachen können, die wiederum die Genauigkeit der 
Strukturierung einschränken. Daher wurden in den vergangenen Jahren 
insbesondere dynamische Verfahren untersucht, bei denen die Manipulations-
sonde zusätzlich zur lateralen Bewegung einer kleinen Oszillation senkrecht zu 
Probenoberfläche unterworfen wurden um so Lateralkräfte zu reduzieren. Um die 
Genauigkeit dieser Methode weiter steigern zu können, müsste die Bewegung der 
Sonde jedoch exakt vorhersagbar sein. Eine solche Vorhersage ist aber, auf Grund 
der Transfercharakteristik der Blattfeder und des antreibenden Piezokristalls im 
AFM, kaum umsetzbar. 
Ein besser geeigneter Ansatz beruht auf der  Anregung der Blattfeder über die 
Einkopplung akustischer Schwingungen von Seiten der Probe, da hierbei die 
Anregung direkt an der Messspitze erfolgt und die Fortpflanzung der 
Anregungswelle durch die Blattfeder keine Rolle spielt. Im Rahmen des 
Manuskriptes 1 wurde eine solche Anregung mit Hilfe eines akustischen 
Signalgebers unter der Probe realisiert und der Einfluss der wesentlichen 
Parameter wie Anregungsamplitude, -frequenz und Vorspannkraft untersucht. 
Die Versuche wurden mit einem kommerziellen Rasterkraftmikroskop 
(Nanoscope Dimension) durchgeführt, welches hierfür um einen akustischen 
Signalgeber auf der Probenhalterung erweitert wurde. Als Proben kamen mit 
einem Novolak-basiertem Photolack beschichtete, 1 cm2 große Silizium-Plättchen 
zur Anwendung. Mit diesem Aufbau konnte die Eignung des 
Manipulationssystems für die Strukturierung von Fotolacken auf Nanometerskala 
Nanometerskala und somit deren möglichen Einsatz zur Oberflächenmodifikation 
mikrofluidischer Systeme unmittelbar beurteilt werden. 
Abbildung 6: Veränderung des Resonanzspektrums beim Übergang von der freien zur 
substratgekoppelten Schwingung  [entnommen aus Manuskript 1, F.J. Rubio-Sierra et al. , 
phys.stat.sol.(a), 203, 1481-1486,  2006 WILEY-VCH Verlag GmbH & Co KGaA, Weinheim]. 
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Sowohl die Manipulation als auch die Bildgebung vor und nach der 
Strukturierung der Oberflächen wurde mit harten Blattfedern (40 N/m) 
durchgeführt, um eine ausreichende Steifigkeit für die Bearbeitung zu 
gewährleisten. Ausschließlich während der Bearbeitung der Oberfläche wurde 
über den Signalgeber eine sinusförmige Schwingung in die Probe eingekoppelt. 
Zur Abbildung der Oberfläche wurde das Rasterkraftmikroskop im allgemein 
bekannten Tappingmodus betrieben. 
Zur Untersuchung des Einflusses der Wechselwirkung zwischen Proben-
oberfläche und Messsonde auf das Schwingungsverhalten der Blattfeder, wurden 
Untersuchungen an frei schwingenden sowie an oberflächengekoppelten Federn 
durchgeführt. Das untersuchte Frequenzband erstreckte sich von ca. 400 kHZ bis 
1 MHz, da in diesem Frequenzbereich Resonanzen der Blattfeder zu erwarten war. 
Abbildung 6 zeigt das Resonanzspektrum bei 2 µm Abstand von der Probe und 
somit frei schwingender Blattfeder (a) sowie bei Kopplung zwischen Probe und 
Sonde (b). Solange die Blattfeder frei schwingen konnte war im untersuchten 
Frequenzbereich nur ein Peak bei 423,4 kHz zu beobachten. Durch die Kopplung 
der Sonde mit der Oberfläche veränderte sich das Spektrum. Es waren nun 
mehrere Peaks identifizierbar, die in erheblich verstärktes Rauschen eingebettet 
waren. Das Ergebnis verdeutlicht zudem die Abhängigkeit der Schwingungs-
amplitude des gekoppelten Systems von der Anregungsfrequenz.  
Neben der Untersuchung des Einflusses der Anregungsmagnitude, der 
Schwingungsamplitude sowie der Vorspannkraft der Blattfeder auf die Schnitt-
tiefe, die in Manuskript 1 nachgelesen werden können, zeigten die Ergebnisse der 
Studie auch eine mit der Amplitude zunehmende Anhäufung von Material an den 
Schnittkanten. Diese Ablagerung des Materials aus den erzeugten Schnitten wurde 
bereits in frühen Arbeiten zur quasistatischen Nanomanipulation berichtet 
(Hamada 1992, Jin 1992) und von Capella (2002a und 2002b) auch in zwei 
Arbeiten zur dynamic plowing lithography in Poly(methylmethacrylat) untersucht. 
Wie in diesen Arbeiten dargestellt, bewirkt die bei der Manipulation auf die Probe 
einwirkende Kraft entweder eine elastische (reversible) Deformation des 
Polymers oder eine viskoplastische (irreversible) Verformung. Während elastische 
Verformungen bei kleinen Kräften eine Rolle spielen, ist der vorherrschende 
Effekt bei der Manipulation die viskoplastische Verformung. Diese plastischen 
Verformungen führen bei der quasistatischen Lithographie meist zu einer 
Verschiebung des Materials vom Gebiet der erzeugten Linie in deren Randbereich. 
Demgegenüber bewirkt die dynamische Manipulation zusätzlich einen 
Volumenzuwachs des versetzten Materials. Für diesen Volumenzuwachs wurden 
in den oben genannten Arbeiten drei Ursachen diskutiert, nämlich ein Einlagern 
von Luft in das Material, die Reaktion des Polymers mit Wassermolekülen sowie 
ein Entfalten der Polymermoleküle während der Manipulation und eine daraus  
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resultierende geringere Materialdichte. Die mit der akustischen Kraftlithographie 
durchgeführten Manipulationen zeigten bei allen Amplituden nur einen geringen 
Seitenwall, der auch bei Berücksichtigung der Messunsicherheit durch den 
Einfluss der Messspitze auf den Abbildungsprozess keinesfalls die großen 
Volumenvergrößerungen erreicht, wie sie bei der normalen dynamic plowing 
lithography beobachtbar sind.  
Die Messunsicherheit ist hauptsächlich durch die systematischen Fehler bei der 
kraftmikroskopischen Abbildung einer Oberfläche bedingt. Durch die Form der 
Messspitze wird das Bild der Oberfläche verändert. Dieser Einfluss ist bei der 
Abbildung von Strukturen, die mit derselben Sonde geformt wurden, besonders 
gravierend (Capella 2002b). Um dennoch zu verlässlichen Aussagen über die 
Strukturbreiten zu gelangen, wurde diese sogenannte Konvolution bei der 
Auswertung berechnet, wie bereits in früheren Publikationen vorgeschlagen 
worden war (Villarubia 1997, Stark 2003). Somit wurde die sonst unterschätzte 
Strukturbreite der erzeugten Linien bzw. die überschätzte Breite der Randwälle 
weitgehend korrigiert. 
Die Resultate der Untersuchung der verschiedenen Parameter belegen die Eignung 
der akustischen Anregung für die Mikrolithographie. Insbesondere die Ergebnisse 
des Volumenvergleichs zwischen Gräben und Randwällen erlauben den Schluss, 
dass die akustische Anregung Vorzüge gegenüber der normalen, dynamischen 
Lithographie bietet. Diese erzeugt große Seitenwälle, die bei großen 
Anregungsamplituden ein Mehrfaches des Volumens der freigelegten Gräben 
erreichen kann. Demgegenüber entstehen bei der akustischen Lithographie auch 
bei großen Anregungsamplituden nur vergleichsweise kleine Seitenwälle. In 
Abbildung 7 sind Nanostrukturen abgebildet, die mit Hilfe der akustischen 
Abbildung 7: Nanostrukturen in Polymer erzeugt mit akustischer Lithographie.  Die Breite 
der Linien beträgt weniger als 100 nm [aus Manuskript 1, F.J. Rubio-Sierra et al. , 
phys.stat.sol.(a),203,1481-1486  2006 WILEY-VCH Verlag GmbH & Co KGaA, Weinheim]. 
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Lithographie in Photolack strukturiert wurden. Die Breite der Linien beträgt 
weniger als 100 nm auf halber Schnitttiefe und ist am Schnittboden, der die 
relevante Strukturgröße für eventuell folgende Prozessschritte darstellt, nur 
wenige 10 nm breit.  
Die akustische Lithographie erlaubt eine feine Abstimmung der die Manipulation 
beeinflussenden Parameter Amplitude, Frequenz und Vorspannkraft. Sie bietet 
dadurch die Möglichkeit einer exakten und reproduzierbaren Manipulation der 
Oberfläche. Trotz der guten Ergebnisse der Studie zur akustischen Lithographie 
wurde das Verfahren letzten Endes nicht standardmäßig in die Erstellung der 
Kanalsysteme integriert, da zum einen eine so hohe Auflösung für die im 
Weiteren durchgeführten Anwendungen nicht erforderlich war, zum Anderen, da 
das Verfahren auf Grund seines seriellen Charakters wesentlich zeitaufwendiger 
ist, als die bereits eingeführten photolithographischen Prozesse.  
In Zusammenarbeit mit der Arbeitsgruppe Moritz wurden im Rahmen der 
rasterkraftmikroskopischen Arbeiten auch Versuche zur Abbildung epitaktischen 
Wachstums von Praseodymoxid auf Silizium (111) Oberflächen durchgeführt. Die 




Neben der Strukturierung der Photolacke zur Erstellung der Kanalgeometrien ist 
die Abstimmung der Oberflächeneigenschaften der, für die Erstellung der 
Mikrosysteme verwendeten, Materialien ein wichtiger Schritt bei der Herstellung 
der Mikrosysteme. Schon bei der Befüllung der Mikrokanäle können die 
Oberflächeneigenschaften der Kanalwände eine entscheidende Rolle spielen. So 
kann durch eine gute Benetzbarkeit der Oberflächen die Entstehung von 
Luftblasen beim Einleiten von Flüssigkeiten reduziert werden, da durch die 
bessere Benetzbarkeit die Wahrscheinlichkeit für das Verweilen von Luft an den 
Kanalwänden reduziert wird. So konnten in einer Studie 600 µm große Kammern 
in einem mikrofluidischen System aus SU-8 nicht durch Kapillardruck befüllt 
werden, solange das Material seine typische schlechte Benetzbarkeit aufwies. Erst 
durch die Verbesserung der Benetzbarkeit mittels nasschemischer Methoden 
vermochte der Kapillardruck die Kammern zu füllen (Nordström 2004).  
Eine Reihe weiterer Arbeiten hat sich bereits mit der maßgeschneiderten 
Anpassung der Oberflächeneigenschaften von verschiedenen Polymeren befasst, 
um so unterschiedliche Zwecke wie die verringerte Adhäsion von Partikeln auf 
Oberflächen, gesteigerte Benetzbarkeit (Hillborg 2004, Tseng 2004) , kovalente 
Bindung von Molekülen auf der Oberfläche (Schmalenberg 2004, Marie 2006) 
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sowie verbesserte biologische Kompatibilität zu erzielen (Hattori 1985, van 
Wachem 1987, Webb 1998). 
3.4.1 Plasmabehandlung zur Anpassung der Benetzbarkeit 
Neben der schon angesprochenen nasschemischen Methoden zur Veränderung der 
Oberflächenchemie wurde in den Studien auch die Anwendung von 
verschiedenen Plasmen zur Funktionalisierung polymerer Oberflächen 
vorgeschlagen. Mehrere Studien berichten über die Behandlung von PDMS mit 
Sauerstoff- und Argonplasmen sowie über die Anwendung von UV-Ozon Plasma 
(Hegemann 2003, Hillborg 2004, Olah 2005).  
Durch den Energieübertrag, der vor allem durch die im Plasma enthaltenen Ionen 
und Elektronen vermittelt wird, werden die Polymere an ihrer Oberfläche 
chemisch verändert. Die randständigen Methylgruppen des PDMS werden durch 
die auftreffenden Ionen vom Molekül abgespalten und durch freie 
Sauerstoffatome ersetzt. Abbildung 8 zeigt wie die erzeugten CO-Gruppen dann 
mit Wasserstoffatomen aus dem Polymer oder der Luft Silanolgruppen bilden, 
über die in der weiteren Folge andere Moleküle kovalent gebunden werden 
können (McDonald 2000). Durch den Austausch der nichtpolaren Alkylgruppen 
durch polare Hydroxylgruppen wird zudem die  Benetzbarkeit der Oberfläche 
erhöht. 
Bei SU-8 bewirkt die Einwirkung sowohl von Argon- und Sauerstoffplasma 
(Zhang 2005, Walther 2007)  als auch die nasschemische Ätzung mit Cerium-
Ammonium-Nitrat (CAN) eine Verstärkung der Benetzbarkeit. Alle Prozesse 
wirken oxidierend an den Kohlenstoffverbindungen im SU-8 Molekül. Hierbei 
werden C-C und C-H Bindungen aufgetrennt und die freiwerdenden Bindungen 
werden bei Luftkontakt durch Sauerstoffatome und OH-Gruppen besetzt 
(Zhang 2005). Im SU-8 gibt es für diese Prozesse zwei hauptsächliche 
Angriffspunkte; zum einen Epoxidringe an der Polymeroberfläche, die während 
der Quervernetzung durch die aus dem Photoinitiatorsalz entstehende Säure nicht 
aufgeschlossen wurden, zum anderen Methylgruppen an den Molekülflanken, wie 
in Abbildung 9 zu erkennen ist. 
Abbildung 8: mögliche Veränderungen des Poly(dimethyl)siloxan unter dem Einfluss von 
sauerstoffhaltigem Plasma. Nach Abspaltung einer Methylgruppe oder eines H-Atoms 
lagert sich eine OH Gruppe an die freigewordene Bindungsstelle an. 
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 Für die nasschemische Ätzung stellen die Epoxidringe den bevorzugten 
Angriffsort dar, da CAN ein besonders wirkungsvolles Agens zur Öffnung von 
Epoxidringen ist. Die freigewordenen Bindungsstellen am Epoxidring werden 
dann durch Nitratogruppen aus der Lösung abgesättigt, welche polare 
Molekülenden bewirken. Durch Plasma kann ebenfalls an den Methylgruppen 
eine Oxidation erfolgen, die unter Lufteinfluss mit Hydroxyl- und 
Carboxylgruppen abgesättigt werden. 
Eine entsprechende Anreicherung von Hydroxyl- und Carboxylgruppen an der 
Oberfläche des Polymers wurde sowohl für Sauerstoffplasmen als auch für 
Argonplasmen mit Hilfe von XPS Messungen nachgewiesen. Die XPS-Spektren 
zeigten eine deutliche Verringerung des für C-C  und C-H Bindungen typischen 
Peaks bei 285 eV zugunsten eines Peaks bei 289,3 eV, der für C-O-O Bindungen 
typisch ist (Zhang 2005, Walther 2007). FTIR-Messungen an CAN geätzten 
Oberflächen ergaben vergleichbare Resultate zu den XPS Messungen. Dies legt 
die Deutung nahe, dass vor allem an den verbliebenen Epoxidringen eine 
Reaktion eingeleitet wird, die zunächst zu einem Aufbrechen des Epoxidringes 
und in der Folge zu einer Anlagerung einer Hydroxyl und einer Nitratogruppe an 
den freigewordenen Bindungsstellen führt (Iranpoor 1995, Stangegaard 2006, 
Wang 2007).  
Die Behandlungen der Oberfläche bewirken neben der chemischen Veränderung 
zusätzlich eine Ätzung der Oberfläche. Damit geht eine Veränderung der 
Topografie der Polymeroberfläche einher, die mit länger werdender 
Behandlungsdauer zunächst zunehmend rauer wird und sich schließlich 
asymptotisch einem Rauhigkeits-Grenzwert nähert (Zhang 2005, Walther 2007).  
Abbildung 9: Strukturmodelle des Polymermoleküls im SU-8. a) komplettes Molekül im 
flüssigen SU-8  b) eine Molekülgruppe aus der Molekülmitte nach Quervernetzung am 
rechten Epoxidring c) die drei wahrscheinlichsten Veränderungen am Molekül nach Plasma 
und d) Veränderung des Moleküls durch CAN wie sie auf Basis der Ergebnisse der Studien  
(Iranpoor 1995, Zhang 2005, Stangegaard 2006, Walther 2007, Wang 2007) erklärt werden. 
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Sowohl die Rasterkraftmikroskopie als auch die Vermessung des Kontaktwinkels 
zwischen einer Analyseflüssigkeit und der Probenoberfläche erlaubt es, die 
Auswirkung der verschiedenen Behandlungen auf die Eigenschaften der 
Probenoberfläche zu analysieren. 
In Abbildung 10 ist ein Vergleich der Auswirkungen der oben eingeführten 
Verfahren zur Oberflächenbehandlung auf die Topographie von SU-8 Proben 
dargestellt. Die SU-8 Schichten wurden mittels photolithographischer 
Standardprozesse auf Siliziumchips aufgebracht und danach unterschiedlichen 
Oberflächenbehandlungen (Ar-Plasma, O2-Plasma, UV-Ozon, nasschemisch mit 
CAN, sowie CAN und Ethanolamin) unterzogen. 
Anhand der Bilder ist deutlich zu erkennen, wie mit ansteigender Plasmadosis die 
Struktur der Oberfläche verändert wird. Dabei ist die stetig größer werdende 
Rauhigkeit das offenkundigste Merkmal aller Prozesse mit Ausnahme der Ätzung 
Abbildung 10: Oberfläche von SU-8 nach unterschiedlichen Behandlungen. A) unbehandelt, 
B) ) Argonplasma Fackel (C) 0.75 kJ O2-Plasma, (D) 6 kJ O2-Plasma, (E) 24 kJ O2-Plasma, 
(F) CAN Nassätzung, (G) CAN mit nachfolgender Ethanolamine Behandlung [mit 
freundlicher Genehmigung entnommen aus Manuskript 2, F.Walther et al., unveröffentlicht]. 
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mittels Argonplasma. Der Wert der quadratisch gemittelten Rauhigkeit wurde von 
0,25 nm auf unbehandeltem SU-8 auf 4,75 nm auf SU-8, der einer Ätzung mit 
einer Dosis von 24 kJ ausgesetzt wurde, fast verzwanzigfacht. Zudem ist die 
Vergrößerung der lateralen Ausdehnung der auf der Oberfläche entstehenden 
Strukturen besonders prominent. Der mittlere Durchmesser stieg hier von wenigen 
Nanometern auf etwa 20 nm an.  
Vergleichend durchgeführte Kontaktwinkelmessungen zeigten zugleich einen 
Anstieg der Benetzbarkeit der Polymeroberfläche, mit einer deutlichen 
Reduzierung der Kontaktwinkel bei allen Verfahren. Die geringste Veränderung 
wurde durch das Argonplasma verursacht, wodurch der Kontaktwinkel von 78,5° 
auf unbehandeltem Lack je nach Bestrahlungsdosis auf bis zu 28,9° sank. Mittels 
nasschemischer Behandlung mit CAN wurde ein ähnlicher Wert mit 23,4° erreicht, 
welcher durch die nachfolgende Beschichtung mit Ethanolamin auf 10,1° weiter 
reduziert werden konnte. Einen noch stärkeren Einfluss auf die Benetzbarkeit übte 
die Behandlung mit Sauerstoffplasma aus. Der Kontaktwinkel konnte dabei auf 
Werte von 15,6° bei niedriger Dosis bis zu weniger als 5° bei hoher Dosis 
abgesenkt werden. Allen Behandlungen gemein ist ein, auf die Hydrophilisierung 
folgender, zeitlicher Rückgang der Benetzbarkeit, der mit ansteigender 
Plasmadosis langsamer ablief. 
3.4.2 Einfluss der Plasmabehandlung auf das Zellwachstum 
Alle Methoden zur Oberflächenaktivierung, die im Rahmen dieser Arbeit zur 
Anwendung kamen, sowohl Sauerstoff-, Luft- und Argonplasma als auch die 
nasschemischen Ätzprozesse, weisen unterschiedliche Ätzraten in Abhängigkeit 
der Materialzusammensetzung auf. So werden aus Polymerstrukturen bevorzugt 
Abbildung 11: Kontaktwinkel und rms-Rauhigkeiten nach den verschiedenen 
Oberflächenbehandlungen und ihr zeitlicher Zerfall [mit freundlicher Genehmigung 
entnommen aus Manuskript 2, F.Walther et al., unveröffentlicht]. 
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leichtere Elemente aus den Kohlenstoffverbindungen herausgelöst, während 
schwerere Elemente wie zum Beispiel Metallatome weniger effektiv angegriffen 
werden. Da das Schwermetall Antimon als Bestandteil des Photoinitiatorsalzes 
Triarylsulfonium-Hexafluoroantimonat im SU-8 enthalten ist, bewirkt die 
Oberflächenbehandlung von SU-8 daher neben der Veränderung der 
Oberflächenchemie und der Erhöhung der Rauhigkeit zudem eine Erhöhung der 
Antimon-Konzentration. Diese Erhöhung der Konzentration ist deutlich in XPS 
Messungen zu erkennen (Walther 2007). Aufgrund der potentiellen Toxizität von 
Antimon (De Boeck 2003, Patterson 2003) könnte die Biokompatibilität von 
oberflächenbehandeltem SU-8 eingeschränkt sein. Die Eignung der plasma-
aktivierten Oberflächen, als Substrat für Zellbewuchs zu dienen, ist ein 
wesentlicher Aspekt in der Definition der Biokompatibilität dieser  Materialien. 
Diese Eignung kann durch Zellzuchtexperimente untersucht werden. 
Unbehandelter SU-8 wurde bereits in verschiedenen Vorgängerstudien auf seine 
Biokompatibilität hin untersucht (Kotzar 2002, Voskerician 2003). Obwohl die 
Studien Hinweise darauf geben, dass SU-8 nicht vollständig biokompatibel sein 
könnte, erwies sich die Toxizität des Materials dabei als nachrangig 
(Stangegaard 2006). Die Behandlung der Oberfläche mit CAN konnte sogar die 
Abbildung 12: Repräsentative Bilder des Zellbewuchses nach 3 Tagen Kultivierung. a zeigt 
den Zustand auf Glaschips, b c und d den Zustand auf SU-8 vor bzw. nach 
Plasmaaktivierung mit 2,77 bzw. 22,2 J/cm2 [entnommen aus Manuskript 3, Microelectronic 
Engineering, 85, M. Hennemeyer et al., Cell Proliferation Assay on Plasma Activated SU-8, 
1298-1301, Copyright (2008), with permission from Elsevier]. 
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Wachstumsrate von Zellen auf der Polymeroberfläche erhöhen, wobei allerdings 
eine mutagene Eigenschaft des Materials nach der Oberflächenveränderung nicht 
ausgeschlossen werden konnte. Ob die in der Studie beobachtete, Erbgut verän-
dernde Eigenschaft der geätzten Oberflächen im SU-8 begründet lag oder in dem 
zur Ätzung verwendeten CAN, konnte in den genannten Studien nicht abschlies-
send beantworten werden (Kotzar 2002, Voskerician 2003, Stangegaard 2006).  
Die Plasmabehandlung der Oberfläche bietet im Vergleich mit der  
nasschemischen Ätzung hinsichtlich der Bewertung der Biokompatibilität den 
Vorteil, dass hier kein Eintrag weiterer Chemikalien stattfindet. Daher kann direkt 
auf die Eigenschaften des Materials selbst rückgeschlossen werden. Es wurden 
daher Zellwachstumsexperimente auf plasmabehandelten SU-8 Oberflächen 
durchgeführt.  
Da im Rahmen der Biokompatibilitätsversuche Durchlichtmikroskopie verwendet 
werden musste, kamen in diesem Fall Glaswafer als Substrate zur Anwendung. 
Diese Glaswafer wurden den etablierten Standardprotokollen folgend mit SU-8 
belackt und anschließend mit einem Sauerstoffplasma mit Bestrahlungsdosen 
zwischen 0 und 22,2 J/cm2 behandelt. Nach der Plasmabehandlung wurden die 
Proben sowie ein weiterer Satz unbeschichteter Glaschips in Zusammenarbeit mit 
dem Deutschen Herzzentrum München (AG Maßberg) sterilisiert und 
anschließend mit MRC-5 Zellen besät. MRC-5 ist eine Zelllinie aus fetalem 
Lungenbindegewebe, die in der Qualitätskontrolle von Zellkulturgefäßen etabliert 
ist. Im Unterschied zu den in bisherigen Studien verwendeten Zelllinien wurden 
diese nicht aus Krebszellen, sondern aus einem gesunden Zellstamm abgeleitet. 
Die Proben wurden nach dem Besäen für 3 Tage kultiviert und nach Fixierung der 
Zellen sowohl qualitativ anhand ihrer Morphologie als auch quantitativ durch 
Auszählen definierter Zählareale bewertet. 
Die Zellen zeigten auf allen Substraten ihr physiologisches Erscheinungsbild 
(Jacobs 1970), mit einem langgezogenem Zellkörper und zytoplasmatischen 
Fortsätzen. Auf Glas und unaktiviertem SU-8 wurden vornehmlich vereinzelte 
Zellen und nur gelegentlich Anhäufungen zu Zellhaufen beobachtet. Im 
Gegensatz dazu war auf den plasmaaktivierten SU-8 Oberflächen eine deutliche 
Bildung von Zellaggregaten zu erkennen, in denen die einzelnen Zellen zahlreiche 
Kontaktstellen zueinander gebildet hatten, was dem physiologischen Zustand bei 
hoher Zelldichte entspricht. 
Die quantitative Auswertung bestätigte die qualitative Aussage. Die Zelldichte 
stieg von 50 Zellen/mm2 auf Glas und 75 Zellen/mm2 auf unbehandeltem SU-8 
auf 350 Zellen/mm2 auf SU-8, der mit hoher Dosis aktiviert wurde. Die 
Ergebnisse zeigten, dass die Biokompatibilität trotz der Anreicherung von 
Antimon an der Oberfläche des Polymers nicht reduziert wurde, sondern im 
Gegenteil das Zellwachstum sogar gefördert wurde. Die Begründung für dieses 
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unintuitive Ergebnis ist in einer Kombination verschiedener Einflüsse zu suchen. 
Von Seiten des Antimons selbst ergeben sich verschiedene Möglichkeiten. 
Zum einen wurde bei der XPS-Analyse der plasmabehandelten Oberflächen 
vorwiegend fünfwertiges Antimon gemessen (Walther 2007), welches als weniger 
toxisch relevant eingestuft wird als die dreiwertige Ausprägung des Antimons 
(De Boeck 2003). Zudem deuten weitere Versuche darauf hin, dass das 
angereicherte Antimon zumindest teilweise von der Oberfläche abgewaschen 
werden kann. Dass das verbleibende, oberflächennahe Antimon tatsächlich auch 
biologisch aktiv sein kann ist zudem unwahrscheinlich, entzieht sich aber einer 
Untersuchung. 
Wesentlicher Faktor bei der Erhöhung des Zellwachstums auf den behandelten 
Oberflächen ist die grundsätzliche Veränderung der Oberflächeneigenschaften. 
Allein die Anwesenheit von Oberflächenladungen, wie sie durch die Einbettung 
von Carboxylgruppen verursacht werden, kann bereits die Adhäsion von Zellen an 
Oberflächen unterstützen. Der Einfluss der Oberflächenrauhigkeit scheint auf der 
anderen Seite von untergeordneter Wichtigkeit zu sein. Zwar deuten frühere 
Studien eine Verbesserung der Zelladhäsion bei Rauhigkeiten in der 
Größenordnung von einigen Mikrometern an (Hattori 1985, van Wachem 1987, 
Webb 1998), ein ähnlicher Effekt für Rauhigkeiten auf der Nanometerskala, wie 
sie durch die Plasmaaktivierung erzeugt werden, konnte jedoch auch in anderen 
Studien nicht nachgewiesen werden (Lampin 1997, Deligianni 2001). 
Zusammengefasst stellt die Plasmaaktivierung der SU-8 Oberflächen in 
Kombination aller Teilaspekte eine wirkungsvolle Methode dar den Bewuchs der 
Oberfläche mit Zellen zu fördern. 
3.4.3 Funktionalisierung durch Mikrokontaktdruck 
Als weiterer Prozessschritt zur Anpassung der Oberflächeneigenschaften dienten 
zwei verschiedene Methoden zur lokalen Beschichtung der Oberfläche mit 
Proteinen, Mikrokontaktdruck sowie Proteinabscheidung aus laminaren 
Strömungen. 
Abbildung 13: links: Zelldichte auf den unterschiedlich vorbehandelten Substraten, rechts: 
die zu den jeweiligen Substraten gehörigen Oberflächen Rauigkeiten [entnommen aus 
Manuskript 3, Microelectronic Engineering, 85, M. Hennemeyer et al., Cell Proliferation Assay 
on Plasma Activated SU-8, 1298-1301, Copyright (2008), with permission from Elsevier]. 
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Die Eignung des Mikrokontaktdrucks zur lokalen Beschichtung von Oberflächen 
mit Proteinen wurde bereits in einer Reihe von Untersuchungen nachgewiesen 
und zur gezielten Strukturierung des Zellwachstums eingesetzt (Re 1994, 
Chen 1998). Zu Beginn der Experimente zum Mikrokontaktdruck stand 
insbesondere die indirekte Proteinbeschichtung von Goldoberflächen unter 
Verwendung von Alkanthiolen als Bindeglied im Vordergrund. Die in den 
Thiolen enthaltenen SH Gruppen bilden Bindungen mit der Goldoberfläche und 
können über den Alkanrest, der von der Oberfläche weg weist, kovalente 
Bindungen zu Proteinen bilden (Kumar 1993, Mrksich 1995).  
Obgleich diese Methode einen hohen Wirkungsgrad zwischen verfügbarer 
Proteinmenge  und Bedeckung der Oberfläche erreicht und vor allem eine 
hervorragende Selektivität der Proteinanlagerung an die Alkanthiole ermöglicht, 
während die unbeschichteten Goldareale frei von Proteinen bleiben, weist das 
Verfahren doch zwei Nachteile auf. Zum einen entspricht Gold keiner biologisch 
oder medizinisch relevanten Oberfläche, zum anderen kann eine Denaturierung 
der Proteine und damit auch eine Reduktion oder gar ein Ausschalten der 
physiologischen Funktion des Proteins aufgrund der kovalenten Bindung an die 
Alkanthiole nicht ausgeschlossen werden. 
In der biologischen und medizinischen Forschung werden vor allem unspezifische 
Beschichtungen verschiedener Oberflächen durch Inkubation eingesetzt. Hierbei 
werden Proteinlösungen auf die zu beschichtenden Oberflächen aufgebracht und 
für definierte Reaktionszeiten dort belassen. Die Proteine lagern sich dann durch 
Oberflächenladungseffekte und Dipolwechselwirkung an der Oberfläche an. 
Eine Reihe von Studien hat gezeigt, dass mit Hilfe des Mikrokontaktdruckes die 
unspezifische Anlagerung der Proteine, wie sie bei der Inkubation stattfindet, auch 
lokal strukturiert möglich ist. In der Zwischenzeit wurden bereits zahlreiche 
Proteine mit diesem Verfahren auf verschiedene Oberflächen gedruckt, so 
beispielsweise Polylysin auf Glas oder Immunglobulin G auf Polystyrol 
(Bernard 1998, James 1998, Bernard 2000). Die gedruckten Proteinstrukturen 
können beispielsweise genutzt werden, um gerichtetes Wachstum von Neuronen 
zu fördern (Branch 1998) oder den Einfluss der Dichte fokaler Adhäsionspunkte 
auf das Zellwachstum zu untersuchen (Lehnert 2004). 
Trotz der Erfolge die mit dem Mikrokontaktdruck bereits erzielt wurden sind noch 
wichtige Fragen offen. So wurde der Mikrokontaktdruck für die physiologisch 
wichtigen extrazellulären Matrixproteine Kollagen, Fibrinogen und von-
Willebrand-Faktor bisher nicht untersucht. Albumin, Fibrinogen sowie von-
Willebrand-Faktor sind Proteine des Blutplasmas, die wesentliche Funktionen bei 
der Blutstillung übernehmen. Sie beeinflussen dabei unter anderem auch die 




Albumins hemmend, im Falle des Fibrinogens sowie des von-Willebrand-Faktors 
fördernd, durch Ansprechen einer Reihe von Abläufen in der Aktivierungskaskade 
des Gerinnungssystems. Als weiteres, wichtiges Protein kommt in diesem 
Zusammenhang Kollagen zum Tragen, das als Stützstruktur in den Gefäßwänden 
vorkommt, bei Verletzungen freigelegt und ebenfalls mit Zellen aus dem Blut in 
Kontakt tritt. Durch diesen Kontakt wird ebenfalls eine Aktivierungskaskade 
ausgelöst, die letztendlich zur Blutgerinnung führt. 
Um Protokolle zur strukturierten Beschichtung von Glasoberflächen für Proteine 
aus dieser Gruppe zu etablieren, wurden Versuche mit den oben genannten 
Proteinen durchgeführt. Für den Druck von Proteinen wurden verschiedene 
Druckstrukturen entworfen und mittels UV-Lithographie Master hergestellt. Für 
die Herstellung der Master kam SU-8 zum Einsatz. Dieser wurde entsprechend 
der vorher etablierten Standardverfahren, wie im Anhang erläutert, verarbeitet. 
Zusätzlich zum Standardprozess wurden die Master einem Hardbake unterzogen, 
das heißt einem abschließenden Backprozess bei hohen Temperaturen, um eine 
a b 
c d 
Abbildung 14: Beispielgebende Bilder von gedruckten Proteinen. a) zeigt eine 
fluoreszenzmikroskopische Aufnahme von Albumin auf Glas, b), c) und d) AFM-Bilder von 
Albumin, Fibrinogen, und Kollagen [Abbildung: E. Schönberger]. 
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vollständige Vernetzung des SU-8 sicherzustellen sowie eventuell verbliebenes 
Lösungsmittel aus dem Material zu treiben. Dies verringert auch das Risiko die 
Stempelflächen mit SU-8 zu verunreinigen.  
Nach Fertigstellung der Master wurden diese in einem Plasmaprozess mit 
Hexafluorpropen als Prozessgas mit einer teflonartigen Schicht bedeckt und 
dadurch passiviert. Durch diese Passivierung der Masteroberfläche wird das 
Ablösen der Stempel vom Master erleichtert. Vom Master wurden dann die 
eigentlichen Stempel mit Poly(dimethyl)siloxan abgegossen und unmittelbar nach 
ihrer Aushärtung für den Druckprozess verwendet. 
Nach dem Ablösen der Stempel vom Master wurden diese zunächst mit einem 
Sauerstoffplasma niedriger Dosis aktiviert und dann in einem Zweischritt-
verfahren mit Proteinen beschichtet. Die Details der Proteinbeschichtung sind im 
Anhang 7.1.3 dargestellt. Der Übertrag der Proteine vom Stempel auf die 
verwendete Glasoberfläche erfolgte durch definiertes Aufdrücken der Stempel auf 
die zu bedruckende Oberfläche in einer selbstgebauten Stempelapparatur.  
Zur Analyse des Druckergebnisses wurden die Proben mittels Rasterkraft-
mikroskopie sowie im Falle fluoreszenzmarkierter Proteine zusätzlich mit 
Fluoreszenzmikroskopie untersucht. Die gemäß diesem Protokoll erzeugten 
Drucke wiesen durchweg einen deutlichen Übertrag von Proteinen auf die 
Glasoberfläche auf. Dabei variierte allerdings die Uniformität der Beschichtung 
wie in Abbildung 14 ersichtlich ist. Während mit Fibrinogen dichte Filme erzeugt 
werden konnten, die auch bei rasterkraftmikroskopischer Abbildung keinen 
Anhaltspunkt einer Substruktur erkennen ließ, bildete Albumin im AFM Bild 
deutlich erkennbare Körner im bedruckten Bereich, die allerdings im 
Fluoreszenzbild nicht aufgelöst werden konnten. Die Drucke von Albumin, 
Kollagen und Fibrinogen wiesen durchweg Dicken im Bereich von Monolagen 
auf. 
Die Resultate bestätigen die Möglichkeit die verwendeten Proteine direkt auf Glas 
zu drucken, ohne dabei auf Bindungsvermittler wie die häufig eingesetzten 
Alkanthiole zurückgreifen zu müssen. Entsprechende Ergebnisse wurden bisher 
zwar bereits für Antikörper veröffentlicht (Bernard 1998), jedoch noch nicht für 
die physiologisch wichtige Klasse von Proteinen aus der extrazellulären Matrix. 
Der Anstieg der Intensität des Fluoreszenzsignales an den Rändern gedruckter 
Strukturen, der insbesondere bei den Albumindrucken auffällt, ist auf 
mikroskopische Materialflüsse während der Trocknungsprozesse der gedruckten 
Areale zurückzuführen, wie sie auch in einer älteren Arbeit über Kapillarflüsse 
beschrieben wurden (Deegan 1997, Schneider 2007).  
Einen Sonderstatus unter den gedruckten Proteinen nimmt von-Willebrand-Faktor 
ein, dessen Fluoreszenzsignal zunächst völlig dem gedruckten Schema 
widerspricht, wie in Abbildung 15 zu sehen ist. Da bei von-Willebrand-Faktor die 
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physiologische Funktionalität durch eine Fluoreszenzmarkierung gestört würde, 
erfolgte die Fluoreszenzmarkierung des Proteins mittels Immunfärbung erst nach 
dem Druck des Proteins. Hierzu wird der Probe ein für das zu markierende Protein 
spezifischer, fluoreszenzmarkierter Antikörper zugesetzt. Findet der Antikörper 
ein passendes Proteinmolekül vor, bindet er an dieses Molekül. Ein 
Fluoreszenzsignal, das sich wesentlich von dem durch unspezifische Anlagerung 
hervorgerufenen Hintergrundsignal unterscheidet, weist daher die Anwesenheit 
des Proteins nach. 
Abbildung 15 a) zeigt ein Fluoreszenzmuster, das dem Negativ des erwarteten 
Musters entspricht. Während die Areale mit dem gedruckten von-Willebrand-
Faktor dunkel bleiben, ist im Bereich um die gedruckten Proteinstrukturen das 
Fluoreszenzsignal des unspezifisch angelagerten Antikörpers zu sehen. Die 
vorzugsweise Anlagerung von Antikörpern an das Glas, statt an das Protein lässt 
darauf schließen, dass die für das Anlagern nötigen Bindungsstellen nach dem 
Drucken für den Antikörper nicht zugänglich sind. Eine Studie zum Einfluss von 
Scherkräften auf das Anlagerungsverhalten von gelöstem von-Willebrand-Faktor 
hat sowohl einen erheblichen Einfluss der Scherrate auf die Anlagerung erwiesen, 
als auch einen dramatischen Wandel der Konformation des Proteins gezeigt 
(Schneider 2007).  
Um den Einfluss einer Scherung auf das gedruckte Protein zu untersuchen, 
wurden Scherversuche in einem mikrofluidischen System durchgeführt und das 
Protein nach der Scherung erneut einer Immunfärbung unterzogen. Für die 
Versuche wurden die im Rahmen der Arbeit entwickelten mikrofluidischen 
Kanalsysteme reversibel auf die bedruckten Glasobjektträger aufgebondet. Hierfür 
kamen Kanalsysteme mit einem linearen Hauptkanal zum Einsatz, der eine Breite 
von 400 µm und eine Höhe von 150 µm aufwies. Als Pumpmechanismus fand das 
ebenfalls im Rahmen der Arbeit entwickelte Vierkanal-Spritzenpumpensystem 
Verwendung. 
a b 
Abbildung 15: Fluoreszenzsignal der mit von-Willebrand-Faktor bedruckten Oberflächen 
nach Immunfärbung mit fluoreszenzmarkiertem Anti-von-Willebrand-Antikörper. a) 




Um das Verhalten von Flüssigkeiten im mikrofluidischen System vorherzusagen 
wurden Finite-Elemente-Simulationen durchgeführt. Für die Berechnungen 
wurden 3-dimensionale Modelle der Flusssysteme mit und ohne Stenose erstellt. 
Zur Modellierung der Strömungsprozesse wurde die in COMSOL implementierte, 
generalisierte Form der Navier-Stokes-Gleichung 
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verwendet. Hierbei bezeichnet u das Geschwindigkeitsfeld, ρ und η die Dichte 
und Viskosität der Flüssigkeit, p und F den Druck in der Flüssigkeit sowie die 
extern wirkenden Kräfte. Als Randbedingungen wurde an den Kanalwänden 
schlupffreie Bewegung angenommen, d.h. das Geschwindigkeitsfeld u wurde dort 
gleich 0 gesetzt. Extern wirkende Kräfte wurden indirekt über die Festlegung der 
Zuflussgeschwindigkeit am Kanalanfang und des Druckes am Kanalende definiert 
(pAuslass=0). Für die Parameteranalysen von η, ρ und den Kanalabmessungen 
wurden Wertebereiche gewählt, die im Bereich der experimentell wichtigen 
Größen lagen. Für η wurde der Bereich zwischen 0,1 mPas und 25 mPas 
betrachtet, entsprechend der Viskositäten von niedrigviskosen Flüssigkeiten wie 
Pentan (0,2 mPas) bis zum oberen Grenzwert der Viskosität  von Blut (25 mPas). 
Eine ähnliche Wahl wurde für den Wertebereich der Dichte ρ getroffen, wo die 
Werte den Bereich zwischen Pentan (ca 0,6 g/cm3) und Saccharose-gesättigtem 
Wasser (ca. 1,4 g/cm3) überdecken. 
Abbildung 16: a) Abhängigkeit der Scherrate von der Kanalbreite in rechteckigen Kanälen 
bei konstanter Volumengeschwindigkeit als Ergebnis der Finite-Elemente-Modellierung der 
Kanäle b) Simulation der Schergeschwindigkeit in der Kanalmitte eines Kanals mit Stenose. 
Die Schergeschwindigkeit steigt von 150 s-1 an den Wänden bei voller Kanalbreite auf über 
10000 s-1 an den Wänden bei Einschnürung auf 1/10 der ursprünglichen Kanalbreite. c) 
lineare Geschwindigkeit in der Kanalmittelebene. Hinter der Stenose ist deutlich ein 




Es wurden Kanalabmessungen zwischen 10 µm und 500 µm sowie 
Zuflussgeschwindigkeit von 0,01 µl/s bis 100 µl/s untersucht, entsprechend der 
experimentell zugänglichen Werte. Die Lösungen wurden mit Hilfe einer 
Konvergenzanalyse auf Konsistenz überprüft. Da in den Simulationen wie auch in 
den realen Experimenten die Volumengeschwindigkeit konstant gehalten wurde, 
zeigten die Parameteranalysen, dass im untersuchten Bereich der Einfluss der 
Dichte und Viskosität keine qualitative Änderung des Fliessverhaltens bewirkt, 
sondern lediglich den Druckverlauf im Kanal verändert. Die Variation der 
Zuflussgeschwindigkeit wirkt sich ebenfalls ausschließlich als linearer Parameter 
auf die Strömungsgeschwindigkeiten aus. 
Ausgehend von den Ergebnissen der Modellierung wurden für die Scherversuche 
die Volumengeschwindigkeiten bestimmt, die für Scherraten von wenigen 1 s-1 
bis über 30000 s-1 benötigt wurden. Abbildung 16 zeigt Ergebnisse der 
Finite-Elemente-Simulationen zur Abhängigkeit der Schergeschwindigkeit von 
der Kanalbreite. In Abbildung 16 a) ist der Anstieg der Schergeschwindigkeit mit 
abnehmender Kanalbreite und zunehmender Volumengeschwindigkeit 
wiedergegeben. Im Gegensatz zur 1/R4 Abhängigkeit, wie sie das Hagen-
Poiseuillesche Gesetz für Rohre mit kreisförmigem Querschnitt vorhersagt, ergab 
die Interpolation der Ergebnisse für rechteckige Rohre einen Exponenten nahe bei 
2. Dies entspricht auch den Erwartungen, da eine Verringerung des Radius im 
Falle des Rohres quadratisch über die Fläche sowohl in den Druckabfall als auch 
in die Volumengeschwindigkeit eingeht. Demgegenüber wird beim Rechteckkanal 
nur eine Seite in ihrer Abmessung verändert die folglich insgesamt auch nur 
quadratisch in die Rechnung einfließt. Die Veränderung der Volumen-
geschwindigkeit selbst bewirkt eine lineare Veränderung der Scherraten. Für 
Geschwindigkeiten über 5 µl/s waren die vorhergesagten Scherungen in allen 
Kanalbereichen so groß, dass sie keine biologische Relevanz mehr besaßen.  
Abbildung 17: Modell der Konformationsänderung des vWF-Moleküls durch hohe 
Scherraten.  Durch die Scherung wird das anfänglich kollabierte Molekül (a) gestreckt, 
dadurch werden mehr Bindungsstellen (hellgrün) zugänglich (b) (vgl. (Schneider 07)). 
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Auf Basis der Ergebnisse der Finite-Elemente-Rechnungen und Perfusions-
experimenten ergab sich, dass niedrige Scherraten bis 5000 s-1 keine Änderungen 
am ursprünglich gemessenen Fluoreszenzsignal bewirkten, das in Abbildung 15 a) 
wiedergegeben ist. Erst unter dem Einfluss hoher Scherraten über 5000 s-1 wurde 
das Signal verändert, so dass nach einer erneuten Fluoreszenzfärbung ein 
invertiertes Fluoreszenzmuster erkennbar wurde. Abbildung 15 b) zeigt das 
Ergebnis der Färbung nach dem Scherversuch. Die Begrenzung der 
Musterveränderung wurde durch die Verwendung des Mikrofluidiksystems für 
den Scherversuch verursacht. Sowohl Scherung als auch erneute Immunfärbung 
fanden nur innerhalb des Kanals statt.  
Die Invertierung des Fluoreszenzsignals ist analog zu den Ergebnissen der Studie 
von Schneider et al. zu deuten (Schneider 2007). Durch die Scherung kommt es 
zu einer Entfaltung der Proteine, die nach dem Drucken zunächst in einer 
kollabierten Form vorliegen. Durch die Entfaltung bieten die Proteine auf der 
Oberfläche eine vielfach höhere Anzahl an zugänglichen Bindungsstellen für die 
Antikörper (Abbildung 17). Neben einer Bestätigung der Scherratenabhängigkeit 
der Struktur des von-Willebrand-Faktors, zeigt das Auftreten dieser 
Konformationsänderung zusätzlich die bewahrte physiologische Aktivität des auf 
die Oberfläche gedruckten Proteins. Dies ist umso bemerkenswerter, als es 
während des Druckprozesses zum Trocknen des Proteins kommt. 
3.4.4 Beschichtung in laminaren Strömungen 
Als zweite Möglichkeit für die Beschichtung der Oberflächen bietet sich die 
Abscheidung der Proteine aus einer Lösung im Laminarstrom an. Durch die 
Abscheidung im mikrofluidischen System ist zudem eine lokale und strukturierte 
Beschichtung der Oberfläche möglich. Wesentlicher Vorteil dieses Verfahrens ist, 
dass die Proteinbeschichtung auch nach dem Verschließen des mikrofluidischen 
Systems durchgeführt werden kann und so die Proteine beim Verbindungsprozess 
nicht beschädigt werden können. Zudem ist der zeitliche Abstand zwischen 
Proteinbeschichtung und eigentlichem Experiment durch den fehlenden 
Bondingschritt kürzer, als bei den vorher genannten Methoden. 
Mikrofluidische Systeme zur lokalen Ablagerung von Material zu verwenden 
wurde erstmalig in Kim et al. (1995) vorgeschlagen. Ausgehend von diesen ersten 
Ansätzen wurde das Verfahren in verschiedenen Studien hinsichtlich der lokalen 
Beschichtung von Oberflächen mit Proteinen für Proteomikanwendungen 
untersucht. Besonderer Schwerpunkt wurde dabei, wie beim Mikrokontaktdruck, 
auf Immunglobuline gelegt, für die die Bildung von selbstorganisierten 
Monolagen in mikrofluidischen Systemen nachgewiesen werden konnte 
(Delamarche 1998). Mit einer weiteren Studie konnte die Eignung 
mikrofluidischer Systeme für die Proteinanalyse nachgewiesen werden, indem das 
verwendete System nach Ablagerung einer ersten Schicht von Immunglobulinen 
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abgelöst und um 90° rotiert wieder auf die Probe aufgebracht wurde. 
Anschließend wurde das System mit, zu den Immunglobulinen passenden, 
fluoreszenzmarkierten Antikörpern verschiedener Tierarten durchströmt und 
danach die Intensität des Fluoreszenzsignals bestimmt. Hierdurch wurde ein 
paralleles screening verschiedener Antikörper in Wechselwirkung mit ein und 
demselben Protein ermöglicht. Obgleich das Verfahren bereits Eingang in die 
Proteomik gefunden hat, wurde es für die Vorbehandlung von Versuchssystemen 
für die Zellbiologie bisher nicht eingesetzt. 
Für die lokale Beschichtung wurden in der vorliegenden Arbeit 
Mikrofluidiksysteme im bereits oben beschriebenen Abgussverfahren aus PDMS 
hergestellt, mit Hilfe der Plasmaverbindungstechnik mit Glasobjektträgern 
unlösbar zusammengefügt und anschließend mit den Proteinen Albumin, 
Fibrinogen, von-Willebrand-Faktor und Kollagen sowie mit dem Biopolymer 
Poly-l-lysin-Polyethylenglykol (PLL-PEG) durchspült.  
Abbildung 18: Schematische Abbildung einer Kanalgeometrie und der Auswirkung 
verschiedener Befüllungen. Die Farben stellen verschiedene Proteine dar, die in den Kanal 
eingepumpt werden. Die Zahlen 1 bis 4 benennen die Zuleitungen des Systems. A, B und C 




Die Kanäle waren zweidimensionale Strukturen, die je nach Folgeanwendung eine 
spezielle Ausprägung mit verschiedenen Verzweigungen und eventuellen 
Engstellen aufwiesen. Abbildung 18 zeigt als ein Beispiel die wichtigste erstellte 
Geometrie, die Stenose, und die Auswirkung unterschiedlicher Zuführung der 
Proteinlösung in das System. Aus den vier Zuführungen des Systems ergeben sich 
insgesamt 16 theoretische Möglichkeiten das System zu befüllen. Die beiden 
Ausführungen die sich durch vier Zu- beziehungsweise Ableitungen ergeben 
würden sind nicht relevant, da es dabei zu keiner Befüllung des Systems käme. 
Abbildung 18 a) und b) stellen zwei schematische Repräsentationen der für die 
Anwendung besonders interessanten Situationen mit drei Zuläufen und einem 
Ablauf dar.  
Die Situation, wie sie in a) abgebildet ist, spielt eine wichtige Rolle bei 
Perfusionsexperimenten von Blutplättchen. Wird dem System von Anschluss 1 
Albumin zugeführt, während über die Anschlüsse 2 und 4 verschiedene Proteine 
zugeführt werden die bei der Blutgerinngung eine aktive Rolle spielen, ergibt das 
System insgesamt ein Modell für eine stenotische Verengung eines peripheren 
Blutgefäßes mit einer lokalen Funktionalisierung nur einer einzigen Kanalwand 
im Bereich der Verengung des Systems. Dies entspricht auch der 
Funktionalisierung wie sie vornehmlich für die Scherversuche an Blutplättchen im 
folgenden Kapitel verwendet wurden.  
Indem die Flussrichtung in den Anschlüssen 3 und 4 umgekehrt wird, können den 
durch den Hauptkanal strömenden Zellen nun drei verschiedene Proteine zur 
gleichen Zeit angeboten werden, sodass eine  gleichzeitige Beobachtung der 
Reaktion der Zellen auf die Proteine möglich ist (b). Durch Variation der 
Volumenströme die aus Anschluss 1 bzw. 2 zugeführt werden ist zusätzlich eine 
Veränderung der Breite des vom jeweiligen Protein erreichten Kanalbereichs 
möglich (19 a und b). Der Anteil der von den Proteinen bedeckten Oberfläche ist 
 100 µm 
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Abbildung 19: Stenosesystem während (a und b) und nach (c) Funktionalisierung mit 
Kollagen (grün) und PLL-PEG (rot). Die Höhe und Breite des Kanalsystems betragen in den 
Hauptkanälen 150 µm, im Bereich der Stenose ist die Kanalbreite auf unter 30 µm reduziert. 
a) Verhältnis der Flussraten 1 zu 1, b) Verhältnis 1 zu 4. 
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dabei in den Grenzen der geometrischen Genauigkeit der Kanäle proportional zum 
Verhältnis der Volumengeschwindigkeiten. Da die Kanäle produktionsbedingt 
jedoch nicht vollständig rechteckig sind, sind kleine Abweichungen zu 
beobachten.  
Die weiteren Möglichkeiten bei der Funktionalisierung je zwei Kanäle als Zu- und 
Abläufe zu verwenden führt dagegen zu einem schwer kontrollierbaren, instabilen 
Verhalten des Flusssystems. So führen bei der Verwendung der Anschlüsse 1 und 
4 als Zuläufe, sowie 2 und 3 als Abläufe schon kleinste Schwankungen im 
Druckverhältnis zwischen den Zuläufen oder den Abläufen dazu, dass es entweder 
zu einem Fluss von 1 nach 2 sowie von 4 nach 3 kommt oder aber dazu, dass einer 
der Abläufe von beiden Zuläufen gespeist wird. Aufgrund dieses instabilen 
Verhaltens wurden diese Konfigurationen in den Experimenten nicht weiter 
verfolgt. 
Die Situation mit nur einem aktiven Zulauf muss schließlich noch einmal 
unterteilt werden. Wenn alle drei verbleibenden Anschlüsse als Ablauf verwendet 
werden wird das gesamte System mit einer Proteinlösung gefüllt. Anders verhält 
es sich, wenn das System zunächst mit neutraler Flüssigkeit befüllt wird und dann 
zwei der Abflüsse verschlossen werden. Hierdurch wird eine selektive 
Funktionalisierung einer Kanalregion ermöglicht, die durch keine der anderen 
Methoden zu verwirklichen ist (Abbildung 18 c).  
Neben der Funktionalisierung der Oberflächen durch die Ablagerung von 
Proteinen wurden die Systeme zudem für die Ausbildung von Wirkstoffgradienten 
in der Flüssigkeit getestet, wie es bereits von Jeon et al. in Arbeiten 2000 und 
2002 vorgeschlagen wurde. Während der Experimente wurde destilliertes Wasser 
durch den Hauptkanal bei niedrigen Volumengeschwindigkeiten gepumpt und 
über die Seitenkanäle ein Farbstoff zugeführt. Entlang der Kanalstrecke bildete 
sich durch Diffusion ein Konzentrationsgradient. Durch Veränderung der 
Flussrate änderte sich auch die lineare Geschwindigkeit und damit die nötige Zeit, 
bis die Flüssigkeit eine bestimmte Position im Kanal erreichen konnte. Hierdurch 
konnten verschiedene Konzentrationsgradienten im Kanal eingestellt werden. 
Zur Vorhersage der Konzentrationen in den einzelnen Kanalregionen bei der 
Abscheidung aus der Lösung sowie des Konzentrationsgradienten wurden 6 
Faktoren untersucht: die Strömungsgeschwindigkeit, das Verhältnis der 
Zuflussraten, die Viskosität und Dichte der Flüssigkeit sowie die 
Diffusionskonstante und Konzentration des Markers. Die Modellierung folgte 
dabei im Wesentlichen dem in Abschnitt 3.4.3 beschriebenen Vorgehen.  
Zusätzlich zur Strömungsberechnung mit der Navier-Stokes-Gleichung erfolgte 
hier zusätzlich eine Berechnung der Diffusion unter Verwendung der, um kon-
vektive Anteile erweiterten, konservativen Formulierung des  Fickschen Gesetzes   
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mit der Konzentration c, der Diffusionskonstanten D und der Reaktionsrate R. Da 
bei der Modellierung nur der stationäre Zustand von Interesse war und Erzeugung 
oder Vernichtung der Indikatorsubstanz keine Rolle spielen sollte, werden die 
Reaktionsrate R und die Zeitableitung der Konzentration ∑c/∑t = 0. 
Um dem Einfluss der Konvektion Rechnung zu tragen und Oszillationen der 
Lösung durch numerische Abweichungen zu reduzieren, wurde anisotrope 
Diffusion in das Modell integriert (Streamline Upwind Petrov-Galerkin-
Formulierung). Als Randbedingungen für die Navier-Stokes-Berechnungen 
wurden schlupffreie Bewegung an den Kanalwänden implementiert, konstante 
Zuflussgeschwindigkeiten an den Einlässen und verschwindender Restdruck am 
Auslass. Für den Teil der Konvektion und Diffusion wurden am Pufferzufluss die 
 a  b  c d 
v , Verhältnis 300 µm/s, 1:1 300 µm/s, 1:1 10 mm/s, 1:1 300 µm/s, 1:10 
D  5×10-10 mm2/s 5×10-9  mm2/s 5×10-10  mm2/s 5×10-10  mm2/s 
 
Abbildung 20: Finite-Elemente-Simulation der Ausbildung eines Konzentrationsgradienten 
in einem 500 µm breiten Kanal mit zwei seitlichen Zuflüssen. Einflüsse der Änderung 
verschiedener Parameter, wie in der Tabelle aufgeführt. v bezeichnet die mittlere lineare 
Geschwindigkeit der Flüssigkeit im Kanal, Verhältnis bezieht sich auf die 
Geschwindigkeiten im Haupt- und den Nebenkanälen. D bezeichnet die Diffusionskonstante. 
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Konzentration 0 vorgegeben, an den Zuflüssen für den Marker verschiedene 
Konzentrationen c0. Am Auslass wurde reine konvektive Strömung als 
Randbedingung gesetzt, da hier diffusive Prozesse keine Rolle spielten. 
Die Kanalwände unterbinden jeglichen Massenstrom, sodass dort Isolation als 
Randbedingung gesetzt wurde. Sowohl für die Diffusionskonstante, 
Konzentration, Dichte und die Viskosität als auch für die Strömungsgeschwindig-
keiten und die Zuflussrate wurden Parameteranalysen durchgeführt und die 
Lösungen mit Konvergenzanalysen überprüft. Es kamen die gleichen 
Parameterbereiche zur Anwendung wie bei den FEM-Berechnungen in Abschnitt 
3.4.3. Für die Konzentration c wurden Werte zwischen 1 mMol/l und 1 Mol/l 
untersucht, was dem Bereich der experimentell zugänglichen Konzentrationen 
von Proteinen entsprach. Die Diffusionskonstante D wurde im Bereich zwischen 
1×10-10 und 5×10-9 variiert, was den Bereich der Diffusionskonstanten von 
Proteinen bis zu Gasmolekülen in Flüssigkeit überdeckte. 
Die Ergebnisse der Parameteranalysen ergaben die Ausbildung eines stationären 
Zustandes für den Konzentrationsverlauf. Im beobachteten Parameterbereich 
hatten Dichte und Viskosität der Flüssigkeit auf die Konzentrationsverhältnisse im 
Flusssystem keinen relevanten Einfluss. Auch die Konzentration des Markers 
beeinflusste den Konzentrationsgradienten im Kanal nur linear; d.h. eine 
Verdoppelung der Anfangskonzentration führte zu einer Verdoppelung des 
Konzentrationsgradienten. Durch Variation der Flussraten in den drei Zuflüssen 
kann Form und Steilheit des Gradienten über weite Bereiche variiert werden. 
Abbildung 20 zeigt den Konzentrationsverlauf für verschiedene Flussraten. 
Sowohl mit ansteigender Gesamtflussrate als auch mit Erhöhung der Zuflussrate 
der Nebenzuflüsse kann die Steilheit des Gradienten erhöht werden. Die Analyse 
des Konzentrationsgradienten senkrecht zur Flussrichtung zeigte, dass sich 
Abbildung 21: FEM-Simulation des Konzentrationsverlaufes in der xz-Ebene, senkrecht zur 
Flussrichtung bei Zuflussraten von a) 76:760 nl/s und b) 76:76 nl/s. 
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aufgrund des paraboloiden Strömungsprofiles im Kanal kein linearer Gradient 
ausbildet sondern ebenfalls ein paraboloides Profil. 
Zudem bildete sich auch ein Konzentrationsverlauf entlang der z-Achse aus, der 
allerdings um mehr als eine Größenordnung kleiner war als in x-Richtung. Der 
Gradient in z-Richtung war nahe der Kanalwand umgekehrt gerichtet als in der 
Kanalmitte, da der Fluss in der Kanalmittelebene am größten war, und dadurch 
die Konzentration am wenigsten durch die Diffusion beeinflusst wurde.  
Anwendungen solcher Konzentrationsgradienten sind beispielsweise die Unter-
suchung der Reaktion von Einzellern auf Konzentrationsgradienten von 
Nährstoffen oder, wie im Falle der Dictyostelia, auf den Konzentrationsgradienten 
eines Botenstoffes wie cyklisches Adenosin Monophosphat. Die Systeme wurden 
in einer Kooperation mit dem Lehrstuhl für Biophysik der Universität München 
zur Anwendung gebracht, Resultate der Versuche stehen aber bislang noch aus. 
 
3.5 Aktivierung von Blutplättchen in funktionalisierten 
Kanälen 
Die funktionalisierten Kanalsysteme wurden im Folgenden verwendet, um das 
Verhalten von Blutplättchen in modellierten Gefäßen zu untersuchen. Die Gefäße 
des Körpers sind ständig enormer Belastung ausgesetzt. So entstehen im 
Abbildung 22: FEM Simulation des Konzentrationsverlaufes an der Kanaloberfläche bei 
einem Verhältnis der Flußraten zwischen Hauptkanal und Funktionalisierungszulauf  von 
a) 1:20 und b) 1:2. 
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Hochdruckteil des Gefäßsystems Wandspannungen von etwa 20 - 200 KPa 
(Deetjen 1994). Aufgrund der fortwährenden Belastung kommt es auch im 
gesunden Körper ständig zu mikroskopischen Verletzungen der Gefäßwände. Um 
diese ständigen Verletzungen zu reparieren, hat sich im Verlauf der Evolution ein 
komplexes und höchst wirkungsvolles System der Blutstillung und Wundheilung 
herausgebildet, das im gesunden Zustand jede Beschädigung der Gefäße sofort 
repariert, ohne durch übermäßige Aktivität Thrombosen im Gefäßsystem zu 
erzeugen.  
Das Gerinnungssystem des Blutplasmas wird durch zwei parallele Aktivierungs-
kaskaden getragen, die insgesamt 12 Faktoren beinhalten, die in den Ablauf 
eingreifen. Der plasmatischen Gerinnung ist eine zelluläre Phase zeitlich 
vorgelagert, die für die vorliegenden Studien von besonderem Interesse war. 
Wichtigster Träger der zellulären Phase sind die Blutplättchen, scheibenförmige 
Zellen von rund 3 µm Durchmesser. Ein gesunder Mensch besitzt etwa 150000 – 
400000 / µl Blut. Sie sind damit nach den roten Blutkörperchen die häufigsten 
Zellen im Blut. Die Anlagerung von Blutplättchen in der Nähe einer Verletzung 
ist einer der ersten Schritte im Gerinnungssystem (Blockmans 1995).  
Blutplättchen können durch eine Reihe von Einflüssen voraktiviert werden. Neben 
verschiedenen Botenstoffen, die von bereits aktivierten Blutplättchen 
Abbildung 23: unterschiedliche Ausführungen vollständig integrierter Mikrofluidiksysteme. 
a und b zeigen den Aufbau für reversibel gebondete Flusssysteme, c und d zwei 
Ausführungen für irreversibel gebondete PDMS Systeme. 
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ausgeschüttet werden, gehört vor allem die Belastung durch Scherkräfte zu den 
entscheidenden äußeren Einflüssen. Plättchen, die solch einen Stimulus erfahren 
haben, beginnen zunächst eine Rollbewegung auf der Oberfläche der Gefäßwand, 
bei der sie abgebremst werden. Durch Kontakt mit den durch die Verletzung 
freigelegten Faktoren – unter anderem Kollagen, von-Willebrand-Faktor und 
Plättchen aktivierender Faktor (PAF) – bildet das Blutplättchen mit Hilfe seiner 
faktorspezifischen Rezeptoren vorübergehende Bindungen an diese 
Adhäsionspunkte. 
Das aktuell weitgehend akzeptierte Modell der Wechselwirkung zwischen der 
Zelle und den aktivierenden Faktoren beschreibt eine Reihe von Glykoproteinen 
(GP) als wesentliche Träger der Aktivierung. Demnach sind die Glykoproteine 
GPIaIIa, GPIV sowie GPVI für die Interaktion mit Kollagen zuständig. Die 
Wechselwirkung der Zelle mit vWF wird GPIb zugeordnet, das seinerseits über 
eine Signalkette den Glykoproteinkomplex GPIIbIIIa aktiviert, der in der Folge 
eine irreversible Bindung mit den Fasern des aktivierten vWF vermittelt. Die 
zahlreichen vorübergehenden Bindungen sorgen insgesamt für eine weitere 
Aktivierung und gleichzeitige Verlangsamung der Thrombozyten, sodass sie 
schließlich fähig sind eine bleibende Anhaftung an das Substrat aufzubauen. Mit 
der fortschreitenden Adhäsion des Thrombozyten an die Substratoberfläche geht 
auch eine ausgeprägte Veränderung der Form einher. Obwohl diese Formver-
änderung einen wesentlichen Einfluss auf die Thrombozytenadhäsion hat, sind die 
einzelnen Paramter wie Volumen- oder Dickenänderung der Blutplättchen bisher 
nicht untersucht. Auch die explizite Rolle der verschiedenen Glykoproteine ist 
noch nicht endgültig verstanden, obwohl viele Teile dieses Aktivierungssystems 
bereits gut untersucht wurden. Modellsysteme, die spezifisch einzelne Faktoren 
präsentieren und ansonsten die Eigenschaften natürlicher Gefäße möglichst 
realitätsnah nachbilden, können hier eine wertvolle Hilfestellung leisten. 
Die im Rahmen der Arbeit entwickelten Kanalsysteme wurden zunächst dazu 
verwendet, einen möglichen Einfluss von SU-8 Oberflächen auf die Aktivierung 
von Blutplättchen zu untersuchen. Von ähnlichen Versuchen wurde bereits in 
einer früheren Veröffentlichung berichtet (Weisenberg 2002). Allerdings wurde 
diese unter statischen Adhäsionsbedingungen durchgeführt und bietet daher auf 
Grund der fehlenden Scherung der Thrombozyten nur einen beschränkten 
Informationsgehalt. Es wurden deshalb Perfusionsexperimente mit menschlichen 
Blutplättchen in mikrofluidischen Flusssystemen aus PDMS durchgeführt, die auf 
SU-8 Substrate aufgebondet wurden. Die SU-8 Oberflächen waren zum Teil mit 
Plasma vorbehandelt um auch den Einfluss der Plasmaaktivierung auf die 
Reaktion der Thrombozyten zu bestimmen. Als Kontrolle wurden zudem 
Experimente mit Glassubstraten durchgeführt und die Aktivierungsstadien der 
Blutplättchen mit Hilfe eines Rasterkraftmikroskops kategorisiert. PDMS wurde 
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als Material für die Kanäle verwendet, da es bei der Plasmaaktivierung die dem 
Bondingprozess vorausgeht eine SiO2 Schicht an der Oberfläche ausbildete und 
dadurch ähnliche Hämokompatibilitätseigenschaften aufwies wie Glas. Zudem 
ergaben Vorversuche keine Aktivierung der Thrombozyten durch das mit 
Sauerstoffplasma behandelte PDMS. Abbildung 23 zeigt den Aufbau der 
verwendeten Flusssysteme. Für reversibel gebondete Kanalsysteme wurde ein 
Systemhalter entwickelt (a und b), der die Möglichkeit bietet während der 
Perfusion die eingelegten Systeme unter einem beliebigen optischen Mikroskop 
Abbildung 24: Thrombozyten auf unterschiedlichen Substraten. 1) Glassubstrat 2) 
unbehandeltes SU-8 3) SU-8 nach 2 Minuten O2-Plasmabehandlung 4) nach 8 Minuten 
O2-Plasmabehandlung [mit freundlicher Genehmigung M. Janko, unveröffentlicht] . 
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zu begutachten. Aufgrund der Verschraubung von Ober- und Unterteil des Halters 
kann auf die Systeme anpassbar Druck ausgeübt werden und diese dadurch 
optimal abgedichtet werden. Für irreversibel gebondete PDMS Systeme wurden 
Anschlusssysteme aus PDMS entwickelt, die selbst mittels Plasmabondings mit 
dem PDMS Kanalsystem verbunden wurden. Besonderer Vorteil dieser Variante 
ist die Möglichkeit das gesamte System aus PDMS aufzubauen. Beide Systeme 
wurden mit Drücken bis zu 300 mbar getestet und zeigten keine Undichtigkeiten. 
Für die Perfusion wurde plättchenreiches Plasma (PRP) durch mehrere Wasch und 
Zentrifugationsschritte aus dem Blut gesunder Freiwilliger gewonnen. Das exakte 
Protokoll für die Aufbereitung folgt den Vorgaben aus der Publikation von 
Maßberg et al. (1998) und ist in Anhang 7.1.2 abgedruckt. Das plättchenreiche 
Plasma wurde auf eine Endkonzentration von 200000 Plättchen/µl eingestellt und 
bei einer Scherrate von 130 s-1 durch das Mikrofluidiksystem perfundiert. 
Während der 15 minütigen Perfusion konnte das Fortschreiten der Adhäsion 
lichtmikroskopisch überwacht werden. Unmittelbar nach der Perfusion wurden 
die Proben mit Paraformaldehyd fixiert und anschließend mit dem 
Rasterkraftmikroskop abgebildet. Die gewonnenen Daten wurden hinsichtlich 
bedeckter Grundfläche, Volumen, Umfang sowie bezüglich ihrer Zirkularität 
analysiert, wie sie von Park et al. als ein Parameter zur Analyse der Aktivierung 
von Blutplättchen vorgeschlagen wurde (Park 1990).  
Die Analyse zeigte drei unterscheidbare Formenklassen, die mit 
Aktivierungsstadien in Übereinstimmung gebracht werden konnten: oblate 
Plättchen, die auf eine nur geringe Aktivierung und nur vorübergehende Adhäsion 
hinwiesen, solche mit ausgeprägten Pseudopodien, die mit Plättchen identifiziert 
werden konnten, welche bereits eine endgültige Adhäsion, aber noch nicht ihre 
volle Aktivierung erreicht hatten und vollständig ausgebreitete Plättchen, die das 
Endstadium ihrer Aktivierung erreicht hatten und bereits sehr fest an der 
Oberfläche verankert waren.  
Abbildung 24 zeigt Thrombozyten die auf den oben beschriebenen, verschiedenen 
Substraten perfundiert wurden. Die Bilder der ersten Zeile sind auf Glas 
entstanden. Die Thrombozyten zeigten eine kompakte Struktur mit nur 
vereinzelten Pseudopodien, wie sie für gering aktivierte Zellen typisch ist und 
bedeckten im Mittel eine Fläche von etwas weniger als 18 µm2.  
Demgegenüber war bereits bei den Zellen auf unbehandeltem SU-8, die in der 2. 
Zeile zu sehen sind, eine wesentlich stärkere Aktivierung mit deutlicher 
Ausbildung von Pseudopodien zu erkennen. Sie bedeckten mit ca. 29 µm2 auch 
eine erheblich größere Fläche. Die 2 minütige Plasmabehandlung des SU-8 
steigerte die Aktivierung weiter, sodass dort bereits voll adhärierte Zellen zu 
finden waren. Wie in der dritten Zeile von Abbildung 24 zu erkennen ist, waren 
bei den dort gefundenen Zellen die Flächen zwischen den Pseudopodien bereits 
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mit Zellmaterial ausgefüllt. Auch die bedeckte Fläche war daher nochmals 
angestiegen und erreichte im Mittel nun über 30 µm2.  
Die Bilder der vierten Zeile, die Zellen von der Oberfläche des 8 Minuten 
behandelten SU-8 wiedergibt, zeigen neben einer starken Aktivierung der 
Thrombozyten zudem eine erhebliche Menge an Zellbruchstücken. Diese sind 
möglicherweise darauf zurückzuführen, dass es auf der sehr hydrophilen 
Oberfläche des SU-8 zu besonders starkem Tethering – vorübergehendem 
Anhaften der Zellen auf der Oberfläche – kam, so dass die Thrombozyten 
besonders großen Kräften ausgesetzt wurden, was letztlich zum Abreißen von 
Teilen der Zellen während der ersten Phase der Adhäsion führte. Dies steht auch 
in Einklang mit der Beobachtung, dass die mittlere bedeckte Fläche im Vergleich 
zu den anderen SU-8 Oberflächen wieder eine Abnahme zeigte und nur noch bei 
ca. 25 µm2 lag. Wie in Abbildung 24 zu sehen ist, waren auch auf allen SU-8 
Oberflächen schwächer aktivierte Zellen präsent. Dies entspricht den Erwartungen, 
da während der gesamten Perfusionszeit Thrombozyten in das System eingespült 
wurden. Zellen, die den Kanal erst gegen Ende der Perfusionszeit erreichten, 
hatten daher nur eine wesentliche kürzere Zeit zur Verfügung, um in der 
Aktivierung voranzuschreiten, als solche, die schon zu Beginn der Perfusion in 
den Kanal gepumpt wurden.  
Ein Vergleich der Verteilungen der Aktivierungsstadien zeigte einen Anstieg des 
Anteils stark aktivierter Thrombozyten beim Übergang von Glas zu SU-8 als 
Substrat, sowie mit zunehmender Zeit der Plasmabehandlung. Zudem zeigten die 
Ergebnisse, dass SU-8, insbesondere nach Oberflächenaktivierung durch O2-
Plasma, die Aktivierung von Blutplättchen wesentlich erhöht.  
 
3.6 Modellsystem für Stenosen 
Um die Verwendbarkeit mikrofluidischer Kanäle als Modellsysteme für 
Untersuchungen zur Blutgerinnung zu demonstrieren, wurden zusätzlich Versuche 
zur Thrombusbildung in Kanalsystemen mit einer modellierten Stenose 
durchgeführt. Entsprechend der oben genannten Ergebnisse wurde als 
Trägermaterial der Funktionalisierung Glas gewählt und die Systeme selbst aus 
PDMS erstellt, um eine Aktivierung der Thrombozyten durch die Anwesenheit 
von SU-8 auszuschließen. Die Kanäle wurden, wie oben beschrieben, nach 
Aufbonden des Kanalsytems zunächst im Bereich der Stenose mit Kollagen aus 
einer Lösung beschichtet. Nach der Beschichtung waren die Kanäle im Bereich 
der Stenose auf Seiten der Einschnürung mit Kollagen bedeckt.  
Modellsystem für Stenosen  
48 
Die für den Versuch gewonnenen Thrombozyten wurden mit Fluoreszenzfarbstoff 
markiert und zu PRP resuspendiert. Dieses wurde im Volumenverhältnis 1:1 mit 
Erythrozyten vermischt, um ein annähernd physiologisches Verhältnis zwischen 
flüssigen und zellulären Bestandteilen herzustellen. Die Anreicherung des PRP 
mit Erythrozyten war für dieses Experiment erforderlich, da Erythrozyten an der 
Thrombusbildung beteiligt sind, indem sie in Thromben eingelagert werden. Die 
Suspension wurde anschließend bei einer Volumengeschwindigkeit von 0,01 µl/s 
durch den Kanal gepumpt. Dies entspricht der Fliessgeschwindigkeit in großen 
Arteriolen wie sie durch das Modellsystem nachgebildet werden und bewirkte 
mittlere lineare Geschwindigkeiten von 400 µm/s. Im Bereich der Einschnürung 
stieg die mittlere Geschwindigkeit auf das Zehnfache an. Der Anstieg der 
mittleren Geschwindigkeit und die gleichzeitige Abnahme der Kanalbreite, 
bewirkten einen starken Anstieg der Scherrate. Finite-Elemente-Berechnungen 
ergaben für die verwendete Schergeschwindigkeit eine Zunahme der Scherrate 
von unter 100 s-1 auf mehr als 2000 s-1 in der Stenose (eine ausführlichere 
Diskussion der FEM-Simulation ist im Abschnitt zu den FEM Rechnungen in 
Kapitel 3.1.3 zu finden). Während der gesamten Perfusionszeit wurde das System 
mit Hilfe einer Hochgeschwindigkeitskamera durch ein Lichtmikroskop 
beobachtet. Im Bereich vor der Einschnürung des Kanals ergab die Beobachtung 
auch nach mehreren Minuten der Perfusion keinen Hinweis auf eine nennenswerte 
Ablagerung von Thrombozyten (Abbildung 25 a).  
Demgegenüber begannen sich bereits kurz nach Beginn der Perfusion im Bereich 
hinter der Stenose Erythrozyten und Thrombozyten abzulagern (Abbildung 25 b 
und c). Die Ablagerung ist im Bild als grauer Schleier zu erkennen, welcher durch 
die Mischung der fluoreszenzmarkierten Blutplättchen und der nicht markierten 
Erythrozyten zustande kam. Die hell abgesetzten Punkte, die im Kanal zu 
erkennen sind, konnten auf Aggregate adhärierter Thrombozyten zurückgeführt 
werden. Die größere Signalintensität der Aggregate ist durch den, im Vergleich 
zur Ablagerung im Strömungsschatten der Stenose, höheren Anteil an 
Thrombozyten bedingt. Die beobachtete Ablagerung einer Mischung aus 
Abbildung 25: a) Kanal vor der Einschnürung, 4 Minuten nach Beginn der Perfusion b) die 
Region unmittelbar hinter der Einschnürung 10 und 20 Minuten nach Beginn der Perfusion. 
Die Pfeile weisen auf den Rand der Ablagerungen. 
a b c 
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Blutplättchen und roten Blutkörperchen entsprach den Erwartungen, da sich hinter 
der Stenose ein Bereich sehr niedriger Strömungsgeschwindigkeit ergab, die in 
dieser Form auch durch die Simulationsrechnungen vorhergesagt wurde.  
Die durch die großen Scherraten im Bereich der Einschnürung aktivierten 
Thrombozyten konnten sich dadurch leicht an den mit Kollagen beschichteten 
Kanalwänden anlagern. In der Folge bildeten sich Unebenheiten, sodass sich 
zusätzlich rote Blutkörperchen ablagerten. Die Menge an adhärierten Zellen nahm 
mit dem weiteren Verlauf der Perfusion weiter zu, bis es nach etwa 25 Minuten 
zum vollständigen Verschluss des Kanals im Bereich der Stenose kam. Die 
mikroskopische Analyse des Thrombus zeigte ein sehr intensives 
Fluoreszenzsignal am Zufluss des verengten Kanalteilstückes und ist auf eine 
massive Anlagerung von Thrombozyten zurückzuführen.  
Die Versuche konnten die Einsetzbarkeit des Mikrokanalsystems für die 
Untersuchung pathologischer Vorgänge im Gefäßsystem nachweisen. Die 
Ausbildung des Thrombus im Strömungsschatten der modellierten Stenose 
eröffnet die Möglichkeit, den Einfluss unterschiedlicher Faktoren des 
Gerinnungssystems auf die Thrombusbildung zu untersuchen. 
 
3.7 Blattfedersensoren zur Analyse von Flüssigkeiten und 
Suspensionen 
Neben den Versuchen zum Verhalten von Zellen in den mikrofluidischen Kanälen 
wurden Versuche mit Blattfedersensoren in den Kanälen durchgeführt. Die 
Versuche hatten zwei Zielrichtungen: zum einen die Etablierung eines Verfahrens 
zur Messung der fluidischen Eigenschaften von Flüssigkeiten, das heißt ihrer 
Viskosität und Dichte, zum anderen die Machbarkeitsuntersuchung eines Sensors 
der direkt in der Flüssigkeit die Adhäsion von Zellen am Blattfedersensor misst. 
Beide Anwendungen basierten auf der Analyse der mechanischen Eigenschaften 
einer in ein mikrofluidisches System eingebetteten Mikroblattfeder.  
Die Idee, schwingende Balken zur Messung fluidischer Eigenschaften von 
Flüssigkeiten zu verwenden, existiert bereits seit längerer Zeit. Ursprünglich 
entwickelte sich dieser Ansatz im Bereich der Schiffbautechnik, wo erste 
Versuche zum Verhalten von schwingenden Platten in Flüssigkeiten durchgeführt 
wurden (Lindholm 1965). Mit der Miniaturisierung der vergangenen Jahre und 
der Entwicklung mikroskopischer Blattfedern im Zuge der Rasterkraft-
mikroskopie steht heute eine weite Palette an mikroskopischen Blattfeder-
strukturen zur Verfügung, so dass die Blattfedern als Mikrosensoren ein breites 
Interesse auf sich gezogen haben (Sader 1995, Oden 1996, Sader 1998, Sader 
1999, Boskovic 2002, Agoston 2005, Green 2006). Aus diesen Ansätzen haben 
sich zwei verschiedene Messprinzipien herauskristallisiert, je nachdem ob die 
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Blattfedersensoren extern zu Schwingungen angeregt werden (Bergaud 2000) 
oder rein auf thermisches Rauschen reagieren (Oden 1996, Ahmed 2001).  
Gemein ist beiden Methoden die Analyse des Resonanzspektrums der Blattfedern. 
Aus der Lage der Resonanzfrequenz und der Güte der Schwingung können dabei 
gleichzeitig Dichte und Viskosität der die Blattfeder umgebenden Flüssigkeit 
bestimmt werden. Da die Bewegung der durch thermisches Rauschen angeregten 
Sensoren durch die theoretischen Modelle exakter beschrieben wird (Xu 2007), 
wurden diese für die Viskositätsmessungen verwendet. Als Testflüssigkeiten 
kamen Zuckerlösungen zum Einsatz, da Zucker ein häufiger Bestandteil 
biologischer Flüssigkeiten ist. 
3.7.1 Messsystem für rheologische Eigenschaften von Fluiden 
Zur Messung der Resonanzspektren wurden die Blattfedern in ein 
mikrofluidisches Kanalsystem integriert und Verbiegungen der Feder mittels 
Lichtzeigerdetektion, wie sie aus dem AFM bekannt ist, ausgelesen. Der 
Messaufbau sowie das Mikrofluidiksystem sind in Abbildung 26 wiedergegeben, 
eine detailliertere Beschreibung des Messsystems ist in Manuskript 4 zu finden. 
Das entstehende Signal wurde anschließend fouriertransformiert. Aus dem 
Frequenzverhalten wurde durch Anfitten der Bewegungsgleichung des 
gedämpften harmonischen Oszillators (siehe Gleichung 1 in Manuskript 4) die 
Resonanzfrequenz sowie die Güte des Schwingers ermittelt. Nach der Theorie für 
die Bewegung rechteckiger Blattfedern in viskosen Flüssigkeiten (Sader 98; 
Boskovic 02), sind Viskosität ρ und Dichte η der umgebenden Flüssigkeit, sowie 










Abbildung 26: a) in das Mikrofluidiksystem eingebettete Blattfeder b) Aufbau für die 
Lichtzeigerdetektion. 





4 ( )bQ ( )





gekoppelt. Hierbei fließen nur die Breite b und die lineare Massendichte µ als 
Eigenschaften der Blattfeder in die Gleichung ein, sowie die hydrodynamische 
Funktion Γ(ω). Diese weist für Blattfedern mit rechteckigem Querschnitt eine 
komplexe Form auf. Auch sie ist aber außer von der Frequenz nur von der Dichte 
und Viskosität der umgebenden Flüssigkeit abhängig sowie von der Breite der 
Blattfeder. Ihre exakte Form kann in der Veröffentlichung von Sader (1998) zum 
Frequenzverhalten von Blattfedern in viskosen Medien nachgelesen werden. Zur 
Ermittlung der Eigenschaften der Testflüssigkeiten musste das System zunächst 
mit bekannten Flüssigkeiten kalibriert und anschließend die Gleichungen 6 und 7 
numerisch gelöst werden.  
Die Messungen ergaben die theoretisch beschriebenen Verschiebungen der 
Resonanzfrequenz und Güte des Sensors zu niedrigeren Werten mit zunehmender 
Konzentration der verschiedenen Zucker in der Lösung, wie aus Abbildung 3 in 
Manuskript 4 hervorgeht. 
Abbildung 27 zeigt, dass die gemessenen Resonanzfrequenzen den auf Basis der 
oben eingeführten theoretischen Beschreibung vorhergesagten Werten 
entsprachen. Demgegenüber waren die gemessenen Güten durchweg höher als aus 
den theoretischen Vorhersagen hervorgeht. Eine mögliche Erklärung für die 
Abweichung von  den theoretischen Werten könnte in einer Absorption von 
Energie aus dem Laser und einer dadurch verursachten Erwärmung der 
Zuckerlösungen liegen. UV/Vis-Absorptionsmessungen an den Zuckerlösungen 
ergaben eine messbare Absorption im Wellenlängenbereich des Lasers. Das 
Absorptionsspektrum ist in Abbildung 5 in Manuskript 4 wiedergegeben. Obwohl 
der absorbierte Anteil der Laserenergie mit maximal 5 % sehr gering war, kann 
ein messbarer Einfluss auf Grund der sehr kleinen Volumina und der hohen 
Abbildung 27: Abnahme a) der Resonanzfrequenz und b) der Güte mit zunehmender 
Zuckerkonzentration eines der verwendeten Sensoren [entnommen aus Manuskript 4, 
M. Hennemeyer et al., Sensors 8, (2008), 10-22]. 
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Energiedichte des Lasers nicht ausgeschlossen werden. Eine Veränderung der 
Temperatur des Gesamtsystems wurde durch eine im Messaufbau integrierte  
Temperaturüberwachung ausgeschlossen. Dennoch könnte eine lokale 
Erwärmung durch den örtlich begrenzten Einfluss des Lasers vorliegen.  
Um den Einfluss der Absorption von Laserenergie auf die Viskosität der Lösung 
zu untersuchen, wurden zusätzliche Tests mit und ohne aktiven Fluss der Lösung 
durch die Messkammer durchgeführt. Aus Abbildung 28 ist zu erkennen, dass es 
bei den Versuchen an Saccharoselösungen durch das Zuschalten einer Strömung 
zu einer Verschiebung der Peakfrequenz zu niedrigeren Werten kam. Die 
Strömung selbst scheint dabei keinen Einfluss zu haben, da bei Versuchen in 
reinem Wasser keine Verschiebung der Peakfrequenz erkennbar war. Die 
Vernachlässigbarkeit von dynamischen Effekten der Strömung bei kleinen 
Strömungsgeschwindigkeiten bestätigt auch eine kürzlich veröffentlichte Studie 
an organischen Flüssigkeiten (Etchart 2008). 
Der Einfluss der Heizung durch den Laser auf die Viskosität der Flüssigkeit war 
allerdings zu klein, um die gesamte Abweichung der Messwerte zu erklären. Da 
eine direkte Klärung des Phänomens nicht erreicht werden konnte, wurde versucht 
die Abweichung durch Einführen einer Korrekturfunktion auszugleichen und 
vorhersagbar zu machen. Die Korrekturfunktion wurde mit Hilfe des Levenberg-
Marquardt-Algorithmus auf Basis einer Dreipunkt Exponentialfunktion ermittelt. 
Mit Hilfe dieser Korrekturfunktion konnte die Abweichung bei der Ermittlung der 
Viskositätswerte auf weniger als 10 % eingeschränkt werden im Vergleich zu 
mehr als 110 % Streuung ohne Korrektur. Obwohl die Korrektur rein 
phänomenologisch war, bot sie dennoch die Möglichkeit, Messungen an 
Zuckerlösungen mit deutlich gesteigerter Verlässlichkeit durchzuführen. 
Abbildung 28: Einfluss einer im System vorhandenen Strömung. Während bei reinem 
Wasser (a) kein Einfluss erkennbar ist verschiebt sich bei einer Saccharoselösung mit 2 mol/l 
Konzentration (b) der Resonanzpeak bei einer Strömung von 3µl/s um 150 Hz zu 
niedrigeren Frequenzen im Vergleich zu ruhender Flüssigkeit [entnommen aus 
Manuskript 4, M. Hennemeyer et al., Sensors 8, (2008), 10-22]. 
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3.7.2 Multileversysteme für die Zelldetektion 
Abschließend wurde untersucht, ob das Prinzip der Blattfedersensoren für die 
Detektion von Zelladhäsionen in Flüssigkeit verwendbar ist. Da Vorversuche mit 
dem vorgestellten Messsystem mit einzelnen Federbalken eine zu geringe 
Empfindlichkeit ergaben, um Zelladhäsion zu detektieren, wurden weitere 
Versuche an einem kommerziellen Sensorsystem mit einem Array bestehend aus 
8 Blattfedern durchgeführt (Hubler 2003). Grundlage der Detektion ist auch 
hierbei eine Messung der Peakfrequenz des gedämpften Schwingers sowie die 
Verschiebung dieser. Sie wird in diesem Fall jedoch vor allem durch die 
Anlagerung von zusätzlicher Masse an die Blattfeder bedingt (Lang 2005). Um 
den Blutplättchen unterschiedliche Oberflächen zur Adhäsion zur Verfügung zu 
stellen, wurden die Blattfedern im Vorfeld mit Proteinen aus der zuvor 
beschriebenen Gruppe der extrazellulären Matrixproteine beschichtet. 
Die Beschichtungen wurden mit Hilfe von Kapillaren durchgeführt, die eine auf 
einzelne Blattfedern begrenzte Funktionalisierung ermöglichten. Dadurch wurde 
gewährleistet, dass in jedem verwendeten Array sowohl beschichtete als auch 
unbeschichtete Blattfedern zur Verfügung standen und somit vergleichende 
Messungen ermöglicht wurden. Der Beschichtungsvorgang ist für zwei der 
Sensoren in Abbildung 29 a) zu sehen. Nach der Funktionalisierung wurden die 
Blattfedern in eine Flusskammer eingebaut und die Kammer mit plasmaartiger 
Salzlösung (Tyrodes-Lösung) gefüllt. Die Injektion des eigentlichen PRP erfolgte 
über ein Sechsport-Ventil, wie es auch in der Flüssigchromatographie Anwendung 
findet. Dadurch wurde eine exakte Steuerung der Perfusionsdauer gewährleistet. 
Abbildung 29: a) Balttfederarray während der Funktionalisierung einzelner Federn durch 
Kapillaren b) ein Array nach Perfusion von PRP durch die Messkammer.  Auf der 
Oberfläche ist eine deutliche Anlagerung von Thrombozyten zu erkennen. 
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Während der gesamten Perfusion wurden sowohl die Frequenzantwort der 
Blattfedern als auch deren mittlere Verbiegung überwacht. Das Ergebnis der 
Messungen ist in Abbildung 30 wiedergegeben. Während die scheinbare statische 
Verbiegung tatsächlich auf Veränderung der optischen Eigenschaften der 
Flüssigkeiten zurückgeführt werden muss (siehe hierzu auch ähnliche Ergebnisse 
in früheren Studien, so z.B. in Pera et al. (2007)), kann die im Verlauf der 
Perfusion festgestellte Frequenzveränderung nur durch die Anlagerung von 
zusätzlicher Masse an die Oberfläche erklärt werden. 
Die Peakfrequenz der Blattfedern sank bei allen Blattfedern im Schnitt um 
maximal 350 Hz und stieg nach Ende der PRP Perfusion wieder um rund 100 Hz 
an. Daraus folgt, dass ein Teil der Frequenzantwort durch die Veränderung der 
rheometrischen Eigenschaften der Nährlösung bzw. des PRP verursacht wurde. 
Abbildung 30: quasistatisches (oben) und dynamisches (unten) Signal des Sensorarrays. Das 
statische Signal zeigt einen vorübergehenden Ausschlag, das dynamische Signal zeigt eine 
Erniedrigung der Peakfrequenzen die auch nach Beendigung der PRP Perfusion nicht 
vollständig rückgebildet wird. 
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Lediglich die verbleibende Reduktion der Resonanzfrequenz um 250 Hz wurde 
durch die Anlagerung von Blutplättchen verursacht. Die mikroskopische 
Inspektion der Blattfedern nach den Perfusionsexperimenten zeigte eine deutliche 
Anlagerung von Partikeln auf der Oberfläche der Blattfedern, wie in Abbildung 
30 b) ersichtlich. Ein messbarer Unterschied der Frequenzantwort zwischen den 
verschieden funktionalisierten Blattfedern konnte allerdings nicht festgestellt 
werden. Trotzdem zeigten die Versuche die prinzipielle Verwendbarkeit von 
Blattfederarrays zum Nachweis von Zelladhäsionen. 
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4 Resümee und Ausblick 
Die im Rahmen der Arbeit entwickelten mikrofluidischen Systeme demonstrieren 
die vielseitige Anwendbarkeit der Mikrointegration auf dem Gebiet der 
biomedizinischen Analytik. Die in der Arbeit etablierten Verfahren für die 
Herstellung mikrofluidischer Kanalstrukturen und die Verbindung zu 
3-dimensionalen Systemen stellen bereits heute wichtige Prozesse für die 
Entwicklung von Prototypsystemen dar und werden in den kommenden Jahren 
auch in der Massenfertigung von biomedizinischen Systemen Bedeutung 
gewinnen. Die über die Strukturierung der Systeme hinausgehende lokale 
Funktionalisierung durch Plasmaprozesse und Proteinbeschichtungen erweitert 
den Anwendungsbereich solcher Mikrosysteme auf Anwendungen, bei denen 
spezifische Wechselwirkungen zwischen Proteinen und Zellen zu untersuchen 
sind. Die in der Arbeit durchgeführten Versuche an Blutzellen sind hier nur ein 
Beispiel. Das vorgestellte Modellsystem für die Untersuchung der Blutgerinnung 
und Thromosebildung in Arteriolen und Kapillaren ist durch den einfachen 
Herstellungsprozess auf Basis des Rapid-Prototyping schnell verfügbar und kann 
zukünftig für Serientests verwendet werden. Durch die Verringerung der 
benötigten Blutmenge für solche Perfusionsexperimente auf etwa 1/30 der bisher 
nötigen Menge wird auch die Verwendung von Blut aus gentechnisch veränderten 
Mäusen ermöglicht werden. Dadurch wird eine Untersuchung des Einflusses 
bestimmter Proteine auf der Zelloberfläche ermöglicht, die mit den bisherigen 
Systemen nicht zugänglich war. Die fortschreitende Miniaturisierung wird in den 
kommenden Jahren zudem ermöglichen, Systeme zur Analyse von Zell-
Oberflächen-Wechselwirkungen auch in lebende Organismen zu implantieren und 
somit die biologischen Prozesse ohne vorherige Aufbereitungsschritte zu 
beobachten. Ob für diese implantierbaren Mikrosysteme als Werkstoff auf den 
hier untersuchten SU-8 zurückgegriffen werden kann muss in weiteren Studien 
endgültig abgeklärt werden. Zwar konnte bei den Zellzuchtexperimenten keine 
direkt pathogene Wirkung des Werkstoffes auf Zellen festgestellt werden, 
dennoch kann eine krebserregende Wirkung auf Basis der Untersuchungen nicht 
ausgeschlossen werden.  
Die in die Mikrosysteme integrierten Blattfedersensoren weisen zahlreiche 
Anwendungsmöglichkeiten auf, von der Verwendung als Viskositätsmesser im 
Gefäßsystem, die im Körper das Blut von Hypertoniepatienten überwachen bis 
hin zu hochgradig parallelisierten Sensorarrays, die in der Proteomik und in der 
medizinischen Diagnostik den Nachweis von Proteinen in Testflüssigkeiten 
vereinfachen und beschleunigen werden. Daneben sind die in die Mikrosysteme 
eingebetteten Blattfedersensoren ein erster Schritt in Richtung der Integration 
eines Rasterkraftmikroskops in ein mikrofluidisches System. Ein solches System 
würde es beispielsweise ermöglichen, die Vorgänge beim Anlagern und Abreissen 
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7.1.1 Lithographie und Abformung 
Die Prozessparameter beziehen sich auf die in der Arbeit verwendeten Geräte: 
Plasmaanlage Diener Femto 
Maskaligner Süss MJB 55 
Baking standard Laborheizplatten 
Entgaser Laborexsikkator 
7.1.1.1 gemeinsame Prozesse für alle SU-8 Schichtdicken 
Reinigung Spülen mit Aceton (reinst) -> Isopropanol (reinst) -> 
di-Wasser 
Trocknen Stickstoff (reinst, trocken) 
Ausheizen 20 Min, 200°C (zur Dehydrierung, Adhäsionsverbesserung) 
 
Für nasse Releaseprozesse 3 Schichten Omnicoat 
Auftrag  4ml Omnicoat, zentraler Dispense, 500 rpm, 10  Sek 
Abschleudern  3000 rpm, 30 Sek 
Bake  200°C, 60 Sek 
 
7.1.1.2 10 µm dicke Lackschichten auf 100 mm Wafern  
Lackvorbereitung Lack in den Dispenser einfüllen und für mindestens 4 h mit 
Dispenseöffnung nach oben lagern um Entweichen von 
Luftblasen zu ermöglichen. 
Lackauftrag 4 ml SU-8 10, zentraler Dispense, 500 rpm, 10 Sek 
Abschleudern 3000 rpm, 30 Sek 
Ruhephase 10 Minuten, Raumtemperatur (23°C) 
Softbake 55°C, Backstart auf Reinraumtuch 
 Rampe 55°C -> 65°C, 180 Sek 
 65°C, 120 Sek 
 Temperaturrampe 65°C -> 95°C,180 Sek 
 95°C, 300 Sek 
Abkühlen kein Coldchuck! 
EBR Aceton, 1800 rpm, 20 Sekunden, 4 mm Randbreite 
EBR Bake 55°C, Backstart auf Reinraumtuch 
 Rampe 55°C -> 95°C,180 Sek 




Abkühlen kein Coldchuck! 
Belichten 180 mJ/cm2, i-line (365 nm), Vakuumkontakt 
PEB 55°C, Backstart auf Reinraumtuch 
 Rampe 55°C -> 65°C,180 Sek 
 65°C, 60 Sek 
 Rampe 65°C -> 95 °C, 180 Sek 
 95°C, 60 Sek 
Abkühlen kein Coldchuck! 
Entwickeln SU-8 Dev 600, 120 Sek, Bad ständig bewegen 
Spülen Isopropanol (reinst), 15 Sek 
 di-Wasser 
Trocknen Stickstoff (reinst, trocken) 
Hardbake 55°C, Backstart auf Reinraumtuch 
 Rampe 55°C -> 160°C, 300 Sek 
 160°C, 300 Sek 
Abkühlen auf abgeschalteter Heizplatte. Abkühlung so langsam wie 
möglich 
 
7.1.1.3 100 µm dicke Lackschichten auf 100 mm Wafern 
Wird der Dispense von SU-8 100 aus dem Dispenser oder einer Spritze 
durchgeführt ist der Lack unbedingt mehrere Tage vor Verwendung in den 
Dispenser einzufüllen und mit der Öffnung nach oben zu lagern, um das 
Entweichen von Luftblasen zu ermöglichen 
Kontaktvermittler: SU-8 2, 1 µm 
Lackauftrag 3 ml SU-8 2, zentraler Dispense, 500 rpm, 10 Sek 
Abschleudern 5000 rpm, 60 Sek 
Softbake 65°C, 60 Sek 
 95°C, 60 Sek 
Belichten Flutbelichtung, 150 mJ/cm2, i-line, poximity 
PEB 65°C, 60 Sek 
 95°C, 60 Sek 
Lackauftrag 5 ml SU-8 100, reverser radialer Dispense, 250 rpm, 30 Sek 
Abschleudern 500 rpm, 30 Sek 
 1000 rpm, 10 Sek 
 2000 rpm, 10 Sek 
 3000 rpm, 30 Sek 
Ruhephase 30 Minuten, Raumtemperatur (23°C) 
Softbake 45°C, Backstart auf Reinraumtuch 
 Rampe 55°C -> 65°C, 180 Sek 




 Temperaturrampe 65°C -> 95°C, 240 Sek 
 95°C, 1800 Sek 
Abkühlen 95°C -> 45°C, 600 Sek 
EBR Aceton, 1800 rpm, 20 Sekunden, 4 mm Randbreite 
EBR Bake 45°C, Backstart auf Reinraumtuch 
 Rampe 45°C -> 95°C, 240 Sek 
 95°C, 60 Sek 
Abkühlen 95°C -> 45°C, 600 Sek 
Belichten 400 mJ/cm2, i-line (365 nm), Vakuumkontakt 
PEB 45°C, Backstart auf Reinraumtuch 
 Rampe 45°C -> 65°C, 180 Sek 
 65°C, 180 Sek 
 Rampe 65°C -> 95 °C, 240 Sek 
 95°C, 600 Sek 
Abkühlen 95°C -> 65°C, 600 Sek 
Entwickeln SU-8 Dev 600, 3*100 Sek, Entwicklerwechsel, Bad ständig 
bewegen 
Spülen Isopropanol (reinst), 15 Sek 
 di-Wasser 
Trocknen Stickstoff (reinst, trocken) 
Hardbake 45°C, Backstart auf Reinraumtuch 
 Rampe 45°C -> 160°C, 600 Sek 
 160°C, 900 Sek 
Abkühlen auf abgeschalteter Heizplatte. Abkühlung so langsam wie 
möglich 
 
7.1.1.4 SU-8 Bonding und Release 
Prozessierung des ersten Wafers bis einschließlich Entwicklung. Material des 
zweiten Wafers: Pyrex oder Sodalime 
Maskierung Bedampfung des Wafers mit Aluminium oder Chrom 
 Photolithographische Strukturierung 
 Ätzen des Metalllayers 
Releaselayer Entweder mehrfache Omnicoatbelackung wie in 7.1.1.1 oder  
Plasmaabscheidung von Hexafluorpropen auf maskierter 
Seite, 50 W, 0,4 mbar, 10 min 
Belackung und entsprechend benötigter Schichtdicke 
Softbake 
Nach dem Softbake wird der Wafer so an einer unstrukturierten Maske befestigt, 
dass der Wafer im Maskaligner mit dem Wafer der ersten Schicht in Verbindung 




Justierung im Maskaligner. Es sind Alignmentmarken (siehe unten) 
vorzusehen. 
Bondingbake 55° C, Lage auf Glaswafer manuell auf darunterliegende 
Lagen aufdrücken 
Belichtung Dosis entsprechend der Schichtdicke des 2. Wafers, i-line, 
Vakuumkontakt 
PEB entsprechend der Schichtdicke des 2. Wafers. Zudem sind die 
Backzeiten um jeweils 50% zu verlängern 
Release trockener Release vom Hexafluorpropen durch einfaches 
Ablösen oder nasser Release von Omnicoat: 
 Bad in PG Remover, 80°C, 90 Min 
Entwickeln SU-8 Dev 600, Zeit entsprechend Schichtdicke des 2. Wafers 
 
 
7.1.1.5 PDMS Abformung 
Die Mastererstellung erfolgt gemäß der Standardprozesse für SU-8 wie unter 7.1.1 
aufgeführt. Nach der Mastererstellung folgen Passivierung und Abformung wie 
folgend beschrieben. Plasmaanlage Diener Femto 
Passivierung Plasmaabscheidung von Hexafluorpropen. 50 W, 0.4 mbar, 
1 Min 
Ansatz PDMS Sylgard 184, Mischungsverhältnis 1:10, 20g pro Wafer 
 Verrühren für mindestens 3 Min. Das Rühren hat stets in der 
gleichen Richtung zu erfolgen um eine Entmischung auf 
Grund der hohen Viskosität zu verhindern 
Entgasung Exsikkator mit Vakuumpumpe, 10 Min, wiederholter Zyklus 
Vakuum – Belüftung 
Abguss Einfüllen in Abgussform 
Entgasung Exsikkator mit Vakuumpumpe, 10 Min, wiederholter Zyklus 
Vakuum – Belüftung 
Aushärten Abhängig von Anwendung 
 60°C, 4 h für bondbare Kanalsysteme 
 24 h für µCP Stempel 
Verwendung der fertigen Stempel/Mikrosysteme innerhalb einer Woche. Durch 
Oxidation der Oberfläche nimmt die Güte der abgegossenen Strukturen sowohl 
für Bonding als auch für µCP im Laufe der Zeit ab. Auffrischung der Systeme 




7.1.1.6 PDMS Bonding 
Das Bonding von PDMS auf PDMS oder Glas wird wesentlich durch das Alter 
der PDMS Stücke beeinflusst. Obwohl ein Auffrischen wie oben beschrieben 
möglich ist, ist die Verwendung von frischem PDMS vorzuziehen. 
Glasreinigung soll auf Glas gebondet werden ist dieses zunächst zu reinigen 
 Tauchen in Aceton (reinst), 5 Min 
 Spülen mit Aceton (reinst) -> Isopropanol (reinst) -> 
di-Wasser 
 O2-Plasma, 100 W, 0,4 mbar, 5 Min; das Glas muss völlig 
fettfrei sein 
Aktivierung PDMS in O2-Plasma, 50 W, 1 Min 
Justierung zu bondende PDMS Oberfläche mit Methanol (reinst) 
benetzen, PDMS auf Oberfläche legen und unter dem 
Mikroskop justieren und fixieren 
Ausheizen Hotplate, 170°C, 15 Min 
Ruhen gebondete PDMS Systeme für mindestens 6 h ruhen lassen. 
Endfestigkeit ist erst nach mehr als 24 h erreicht 
7.1.2 Platelet rich plasma Vorbereitung 
Benötigte Medien Tyrodes 10x, ACD-Puffer, HEPES 
7.1.2.1 Herstellung Tyrodes 10x 
 80 g NaCl, 
 10,15 g NaHCO3 
 1,95 g KCl 
 1000 ml destilliertes Wasser oder di-Wasser 
 Bestandteile mischen und sterilfiltrieren 
Lagerung 4°C 
7.1.2.2 Herstellung ACD Puffer 
 12,5 g Natriumcitrat 
 6,82 g Zitronensäure 
 10 g Glukose 
 NaOH 
 500 ml destilliertes Wasser oder di-Wasser 






7.1.2.3 Herstellung Tyrodes Gebrauchslösung 
Herstellung unmittelbar vor Verwendung 
Mischen 0,1 g BSA 
 0,1 g Glukose 
 10 ml Tyrodes 10x 
 90 ml destilliertes Wasser oder di-Wasser 
 Bestandteile mischen, mit HEPES auf pH 7.4 einstellen (ca. 
1 ml HEPES) 
Aufteilen zwei Teile im Verhältnis 3:7 
pH Anpassung größeren Teil mit HCl auf pH 6.5 senken 
7.1.2.4 prp Herstellung 
Blutabnahme 4 ml ACD Puffer in 20 ml Spritze. 16 ml Blutabnahme von 
gesundem Freiwilligen bis . Bei der Blutabnahme ist darauf 
zu achten das venöse Blut möglichst wenig mit dem 
Stauschlauch zu stauen, um den Stress auf die Blutplättchen 
(BP) möglichst gering zu halten 
Zentrifugation Blut auf zwei 15 ml Falcon Röhrchen verteilen. 
Zentrifugieren, 20 Min, 160 g, Raumtemperatur, keine 
Bremse 
Umpipettieren nach Zentrifugation drei Flüssigkeitsschichten im Röhrchen: 
rote Phase am Gefäßboden; gelbliche, leicht trübe Phase im 
oberen Teil; sehr dünne weiße Zwischenschicht 
 obere Schicht durch Pipettieren in ein 50 ml Falcon Röhrchen 
überführen 
 kein Material aus den anderen Phasen mittransportieren 
 Scherungen auf die BP gering halten - Flüssigkeit die 
Gefäßwand hinunterlaufen lassen, langsame Fließgeschwin-
digkeit 
Verdünnen Plasma mit Tyrodes pH 6.5 auffüllen auf 35 ml 
Gesamtmenge. 
 Scherungen gering halten 
Mischen Falcon mehrmals vorsichtig hin- und herkippen 
Zentrifugieren 10 Min, 600g, Raumtemperatur, keine Bremse 
Dekantieren Röhrchen öffnen, auf den Kopf stellen, Flüssigkeit ablaufen 
lassen 
Resuspendieren 500 µl Tyrodes pH 6.5 zufügen, Flüssigkeit wiederholt mit 
Pipette aufsaugen und vorsichtig auf BP Pellet pipettieren um 
Pellet zu lösen 




Auszählen 10 µl BP-Lösung verdünnen mit 90 µl Tyrodes pH 7.4 
 BP zählen in Neubauer-Zählkammer. Resultat ist mit 10 zu 
multiplizieren 
Verdünnen restliche BP Lösung entsprechend Zählergebnis verdünnen 
 Zielkonzentration: 2*108 Plättchen/ml 
Reaktivierung unmittelbar vor dem Versuch Reaktivierung der Plättchen 
durch Zugabe von je 1 mmol/l CaCl2 und MgCl2 
Haltbarkeit Verwendbar bis zum Auftreten von Aggregaten 
7.1.3 Mikrokontaktdruck 
Stempel spülen di-Wasser 
Substrat reinigen spülen mit Aceton -> Isopropanol -> Ethanol -> di Wasser 
Trocknen Stickstoff (reinst, trocken) 
Plasma Substrat und Stempel 
 50 W, 0,4 mbar, 30 Sek 
Stempel tränken bedecken mit Proteinlösung 
 15 Min Inkubation 
Abblasen Stickstoff (reinst, trocken) 
Stempel tränken bedecken mit Proteinlösung 
 30 Min Inkubation 
Trocknen Stickstoff (reinst, trocken) bis Oberfläche völlig trocken 
Drucken Stempel auf Substrat drücken 
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